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omogočili izvedbo eksperimenta (poglavje 5) v sklopu pridružitvenih del na Veterinarski fakulteti v 
Ljubljani. Hvala tudi podjetju ITIS d.o.o. (Centru za implatibilno tehnologijo in senzorje) za posojeno 
merilno komoro uporabljeno v eksperimentu. 
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EBI  električna bioimpedanca ('electrical bioimpedance') 
EIT  električna impedančna tomografija ('electrical impedance tomography') 
LCR  induktivnost L, kapacitivnost C, upornost R  
CPE  element s konstantno fazo ('constant phase element') 
ER  endoplazmatski retikel 
MP  membranski potencial ('membrane potential') 
NPS  nizkopasovno sito 
FFT  hitra Fourierjeva transformacija ('Fast Fourier Transform')  
CMMR dušenje sofazne komponente vhodnega signalov ('common-mode rejection ratio') 
DUT  merjenec ('device under test') 
FEM  metoda končnih elementov ('finite element method') 
NIC  negativni impedančni pretvornik ('negative impedance converter') 
GIC  splošni impedančni pretvornik ('general impedance converter') 
FRA  frekvenčno odzivni analizator ('frequency response analyzer') 
FPGA  programirljiva matrika logičnih vrat ('Field-programmable Gate Array') 
SCPI  standardni ukazi za programabilne instrumente ('Standard Commands for 
Programmable Instruments') 
TCP/IP protokol za nadzor prenosa/internetni protokol ('Transmission Control Protocol/Internet 
Protokol') 
2D  dvodimenzionalno ('two dimensional') 
3D  tridimenzionalno ('three dimensional') 
CV  ciklična voltametrija 
AP  akcijski potencial ('action potential') 










Implementacija bioimpedančnih merilnih sistemov na diagnostično in raziskovalno področje poleg 
osnovnega znanja o sestavi in električnih lastnostih bioloških tkiv, zahteva tudi poglobljeno znanje s 
področja načrtovanja bioimpedančnega inštrumentarija in metod. Biološka tkiva imajo zelo kompleksno 
sestavo, katerih struktura praviloma ni homogena in izotropna, ampak je skupek velikega števila struktur 
z različnimi električnimi lastnostmi, ki v zaključenih bioloških sistemih opravljajo različne funkcije. 
Električna impedanca bioloških tkiv (bioimpedanca) kot snovna lastnost je odvisna od mnogih 
fizioloških, strukturnih in geometrijskih lastnosti tkiva ter uporabna na mnogih področjih kot pokazatelj 
sprememb. V uvodnem delu naloge sem nekaj besed namenil opisu osnovnih lastnosti celice in bioloških 
tkiv, tako fizioloških kot električnih. Prav tako sem naštel in opisal osnovne parametre, s katerimi 
običajno opisujemo in vrednotimo električne lastnosti bioloških tkiv. Čim več informacij imamo o 
lastnostih merjenca (biološkega tkiva) ter vplivnih parametrih, več vhodnih podatkov za izvedbo meritev 
in razumevanje rezultatov posedujemo. Na raziskovalnem in medicinskem področju bioimpedančnih 
meritev so potrebne enostavne, natančne in predvsem zanesljive meritve, kar nam omogočajo dragi in 
zmogljivi impedančni analizatorji ali LCR metri z dodanimi vmesniki. Njihova slabost pa je, da so 
običajno preveč univerzalni, stacionarni in neprilagodljivi, ter za nekatere medicinske aplikacije in 
raziskave neuporabni. V disertaciji obravnavam, raziskujem in razvijam metodologijo merjenja 
bioimpedance s prenosnimi, prilagodljivimi in medicinsko varnimi sistemi, ki so uporabni predvsem v 
raziskovalne namene. Če povzamem zapisano, je cilj naloge razvoj prenosnih sistemov in metod za 
merjenje bioimpedance. 
Naloga je sestavljena iz treh ločenih tematskih sklopov, ki zajamejo merilni inštrumentarij, metode 
merjenja in uporabo teh na raziskovalnem biomedicinskem področju. Vsak sklop pa je sestavljen iz 
teoretičnega uvoda, opisa problematike, ciljev in prikaza dobljenih rezultatov. 
V prvem sklopu naloge sem se podrobneje ukvarjal z inštrumentarijem, signalnim zajemanjem in 
obdelavo podatkov. Teoretični del sem pričel s splošnim opisom pojma električne impedance, nadaljeval 
pa z opisom in analizo najpogosteje uporabljenih merilnih tehnik. Posebno pozornost sem posvetil 
tehniki s sinusnim signalom določene frekvence in rekonstrukciji merilnih rezultatov s fazno 
sklenjenimi ojačevalniki. Ti temeljijo na fazno občutljivi detekciji, ki ima dve temeljni operaciji: 
sinhrono demodulacijo in filtriranje. Na kratko sem predstavil tudi prednosti in slabosti tehnike s 
sestavljenim sinusnim signalom, ki je v uporabi predvsem pri merjenju impedance dinamičnih 
materialov s hitro spreminjajočimi se lastnostmi. Na koncu teoretičnega uvoda sem predstavil tudi 
osnovne komponente inštrumentarija za določitev bioimpedance. Uporaba stacionarnih impedančnih 
analizatorjev z velikimi dimenzijami in visoko ceno ni vedno sprejemljiva in dostopna, zato so za 
univerzalno uporabo bolj sprejemljivi prenosni in prilagodljivi merilni sistemi. Pri razvoju prenosnih 
sistemov je smiselna ločitev merilnega dela od procesirnega, saj se na ta način napravi omogoči manjšo 
porabo energije, hitrejšo izvedbo meritev, lažje shranjevanje ter bolj podrobno obdelavo izmerjenih 
signalov.  
V nadaljevanju prvega sklopa naloge pod rubriko rezultatov sem najprej predstavil smernice za razvoj 
prenosnih, cenenih in baterijsko napajanih bioimpedančnih merilnih sistemov, ki temeljijo na majhnih 
mikrokrmilnikih. Razvil sem enostaven merilni sistem, ki ima ločen merilni del od procesirnega, kar 





signalov. Za prenos podatkov na prenosne naprave sem uporabil komunikacijski protokol WiFi. 
Analiziral sem pomen posameznih sklopov in s pomočjo testiranja ovrednotil negotovosti razvitega 
sistema. Izkaže se, da tovrstna izvedba doprinese k enostavnosti in cenenosti same naprave, vendar 
zgublja v pogledu natančnosti in zanesljivosti meritev. Ključna razloga sta zmogljivost mikrokrmilnika 
in izostanek vzbujalnega vira. Na podlagi analize sem se odločil za razvoj napetostno krmiljenega 
konstantnega tokovnega vzbujalnega vira. Razlog temu je natančna nastavitev in zagotovilo vzbujanja 
merilnega objekta z varnim in konstantnim tokom čez celotno frekvenčno območje meritev, neglede na 
vrednost impedance merilnega objekta. Osredotočil sem se predvsem na  izvedbo temelječo na 
Howlandovem vezju z enostranskim napajanjem. Za oceno kvalitete in natančnosti vira sem izvedel 
analizo, ki je zajemala predvsem vpliv parazitnih kapacitivnosti na izhodne parametre. Znano je, da se 
parazitnim kapacitivnostim ne da v celoti izogniti, vendar z optimalno načrtanim tiskanim vezjem lahko 
njihov vpliv v veliki meri zmanjšamo. Poleg merilnega dela sem raziskoval tudi procesirni del, predvsem 
rekonstrukcijo merilnih rezultatov. Kot primerna metoda za rekonstrukcijo izmerjenih signalov znotraj 
procesirnega dela se je izkazala fazno občutljiva detekcija in pripadajoči frekvenčno odzivi analizator, 
ki učinkovito ločuje signale majhnih amplitud od šuma. Za verodostojno rekonstrukcijo amplitude in 
faze potrebujejo referenčni signal. Posebno pozornost sem usmeril v ovrednotenje vpliva frekvenčne 
sinhronizacije in povprečenja znotraj frekvenčno odzivnih analizatorjev. Analiziral sem vpliv različnih 
parametrov pri rekonstrukciji in izračunu bioimpedance. Pričel sem z nesinhronizacijo referenčnega in 
merjenih signalov, nadaljeval pa z analizo in oceno posledic pri odstopanjih frekvence referenčnega 
signala ter povezavo s faznim kotom med merjenima signaloma, številom zajetih period in različnih 
vrednostih parametra signal-šum. Na koncu sem vse teoretične predpostavke preveril še s pomočjo 
eksperimentalne analize. Izkaže se, da v primeru idealnega sinusnega vzbujalnega signala in faznega 
kota nič med merjenima signaloma toka in napetosti (idealen uporovni značaj merjenca) 
nesinhronizacija na izračun impedance ne vpliva. Z naraščanjem faznega kota in odstopanja frekvence 
pa napaka linearno narašča. V zadnjem delu prvega sklopa pa sem na podlagi opravljenih raziskav in 
izdelanih sestavnih delov načrtal koncept bioimpedančnega merilnika na merilni platformi RedPitaya, 
ki temelji na tehnologiji FPGA. Jedro merilnega sistema je merilna platforma RedPitaya z dodanim 
prilagojenim vmesnikom za meritev bioimpedančnih parametrov. Merilnik ima prav tako ločen merilni 
del od procesirnega in njegova posebnost je prilagoditev različnim aplikacijam v smislu frekvenčnega 
območja meritev, dinamičnega območja meritev, možnosti stimulacije merjenega objekta, poljubne 
oblike vzbujalnega signala, več-elektrodnega merjenja, ločljivosti, hitrosti itd. Prav tako sem v 
procesirni del programsko implementiral frekvenčno odzivni analizator. Predstavil in implementiral sem 
tudi tri-referenčno kalibracijsko metodo in na koncu tudi ovrednotil merilne negotovosti za magnitudo 
in fazo bioimpedance.  
V drugem sklopu naloge sem se podrobneje ukvarjal z metodami merjenja in nadgradnjo teh z 
vključitvijo 'plavajoče prevodne elektrode'. Teoretični uvod sem pričel z opisom razlike med pojmoma 
vzajemne in trans-impedance, nadaljeval pa z občutljivostjo elektrodnih sistemov na majhne spremembe 
kompleksne prevodnosti. V splošnem namreč velja, da večja kot je absolutna vrednost občutljivosti 
majhnega prostorninskega prispevka, večji je prispevek k skupni merjeni impedanci. Negativna vrednost 
občutljivosti majhnega prostorninskega prispevka pa pomeni, da povečanje upornosti le tega posledično 
povzroči zmanjšanje skupne merjene impedance. Postavitev ter velikost elektrod, tako vzbujalnih kot 
merilnih, je pri merjenju bioimpedance zelo pomembna. S tem namreč neposredno vplivamo na 
občutljivost in globino meritev. Z večanjem razdalje med elektrodama večamo globino merjenja, 
medtem ko s spreminjanjem dimenzij elektrod spreminjamo prostorninsko občutljivost. Obdelal sem 
tudi metode merjenja, kjer sem povzel značilnosti merjenja bioimpedance z dvo, tri in štiri-elektrodnim 
sistemom. Na koncu teoretičnega dela sem predstavil še reševanje geometrijskih modelov s pomočjo 
numeričnih izračunov, ki sem jih uporabil. 
Analiza občutljivosti je pokazala, do so področja blizu in okrog vzbujalnih elektrod bolj občutljiva na 
celotno meritev kot pa področja daleč stran. V določenih primerih so zanimive električne lastnosti 
merjenega objekta na omejenem področju merjenja med elektrodami in doprinos tega k rezultatu celotne 
meritve. Še več, v nekaterih primerih se zahteva zaznava sprememb električnih lastnosti na lokalnem 





trenutna vrednost impedance, vrednost pred pojavom spremembe pa ni znana. Kot primerno in 
enostavno rešitev teh problemov sem predstavil nadgradnjo 4-elektrodne meritve z dodatno neaktivno 
prevodno elektrodo. Cilj te je povečati lokalno zaznavanje sprememb električnih lastnosti. Dodatna 
elektroda ima nalogo prerazporejanja toka. V okviru rezultatov sem predstavil osnovni princip 
nadgradnje obstoječih metod s plavajočo prevodno elektrodo. S pomočjo numeričnih simulacij sem 
prikazal delovanje in potrdil predpostavko, da je s pomočjo dodane prevodne elektrode možno sklepati 
na globino in električne lastnosti lokalnih sprememb. Nadaljeval sem s simulacijo prikaza uporabe 
plavajoče elektrode kot skenirne za zaznavanje lokalni sprememb. Na koncu sem s pomočjo 3D modela 
prikazal še možno uporabo na raziskovalnem področju.  
V tretjem sklopu naloge sem razvit in izdelan inštrumentarij prilagodil z uvedbo vmesnika ter ga 
uporabil v raziskovalni aplikaciji na področju vzbujanja živčnih tkiv. V teoretičnem uvodu sem v 
grobem predstavil področje vzbujanja živčnih tkiv. Povzel sem lastnosti, katere je potrebno upoštevati 
pri izbiri vzbujalnega signala. Te so: razmerje med amplitudo in trajanjem, med amplitudo in razdaljo 
elektrod od živčnega tkiva ter med amplitudo in širino signala. Nadalje sem preučil različne vrste 
elektrod, ki so v uporabi na področju vzbujanja. Posebno pozornost je potrebno nameniti tudi 
biokompatibilnosti elektrod z tkivom. Podrobno sem analiziral tudi problem polarizacije, ki nastane pri 
stiku elektrode in biološkega tkiva. Zaradi različne narave tokov na stiku med elektrodo in biološkim 
tkivom potekajo reakcije, ki omogočajo pretvorbo med elektroni in ioni. Na površini elektrode se takoj 
po stiku s tkivom in navlažitvi ustvari tako imenovan dvojni sloj in znotraj tega pride do prenosa 
elektronov. Poleg kapacitivno značilnih pojavov na stiku elektroda-elektrolit poznamo še 
elektrokemijske ali faradayske, kjer na stiku poteka reakcija oksidacije ali redukcije. Opisal sem tudi 
značilne načine karakterizacije elektrod in ekvivalentna vezja s katerimi lahko na podlagi rezultatov 
meritev modeliramo in optimiziramo stik elektroda-tkivo. 
Obstoječi sistemi za tovrstne karakterizacije imajo običajno ločene enote, ki jih je potrebno prilagajati 
med seboj in posamezne meritve izvajati ločeno. To je še posebej očitno ob ločenem stimuliranju in 
merjenju odziva, saj lahko že med meritvami pride do spremembe razmer in jih kasneje ne moremo več 
zabeležiti. Kot rešitev sem predstavil prilagodljiv sistem z izdelanim vmesnikom, ki omogoča hkrati 
poljubno vzbujanje, merjenje napetostnega odziva in izračun bioimpedance. Bolj pomemben je 
vzbujalni del, saj mehanizem in oblika ter moč vzbujalnega signala vplivata na učinkovitost, selektivnost 
in varnost stimulacije. Znotraj uporabljene komore za vzbujanje izoliranega živčnega tkiva so platinaste 
elektrode, na katerih pri stiku z biološkim tkivom zaradi pretvorbe med elektroni in ioni posledično 
prihaja do ustvarjanja dvojnega sloja ter ostalih elektrokemijski reakcij. Izkaže se, da je za spremljanje 
dogajanja na elektrodah bolj primerna dvo-elektrodna meritev. Na podlagi raziskav sem pripravil 
stimulacijsko-merilni sistem in predvidel proceduro selektivne stimulacije živčnega tkiva s kvazi-
trapeznim signalom. Primerjal sem razliko odziva med bipolarnim in polarnim vzbujalnim signalom. 
Meritev odziva in bioimpedance sem beležil tako z dvo-elektrodno kot štiri-elektrodno postavitvijo, ter 
rezultate primerjal med seboj. Ob primernem vzbujanju se lahko reakcije delno omeji in zagotovi 
njihovo reverzibilnost, ter s tem prepreči morebitno poškodbo vzbujanega tkiva in elektrod. Poleg 
meritev odziva sem s sistemom zaznaval sestavljen akcijski potencial ter na koncu sestavil 
bioimpedančni spekter na širšem frekvenčnem območju. Rezultate sem prvotno prikazal v Bodejevem, 
nato še v Wesselovem diagramu, kjer sem na podlagi značilnih potekov sklepal o vsebnosti elementov 
nadomestnega vezja. Dobljeni podatki so dobra osnova za nadaljnjo študijo in optimizacijo 
stimulacijskih mehanizmov. 
Ključne besede: bioimpedančni merilni sistem, biološko tkivo, inštrumentarij, fazno občutljiva 
detekcija, frekvenčna sinhronizacija, merilne metode, plavajoča prevodna elektroda, 



















The implementati edge of the composition and electrical properties of biological tissues also requires 
in-depth knowledge in the field of bioimpedance instrumentation and methods design. Biological tissues 
have a very complex composition whose structure is, as a rule, not homogeneous in isotropic, but is an 
array of a large number of structures with different electrical properties that perform various functions 
in closed biological systems. The electrical impedance of biological tissues (bioimpedance) as a material 
property depends on many physiological, structural and geometric properties of tissues and is used in 
many fields as an difference indicator. In the introductory part of the thesis, I devoted a few words to 
the description of the basic properties of cells in biological tissues, both physiological and electrical. I 
also listed and described the basic parameters that we usually use to describe and evaluate electrical 
properties of biological tissues. More information we have about the properties of the DUT (device 
under test or biological tissue) and the influential parameters, more input data for the measurement and 
the understanding of the results we have. In the research and medical field of bioimpedance 
measurements, simple, precise and above all reliable measurements are required, which are enabled by 
expensive and powerful impedance analyzers and LCR meters with aditional front-end. Their weakness 
is that they are usually too universal, stationary and unflexible, and for some medical applications and 
research often useless. In the thesis, I analyze, research and develop a methodology for measuring 
bioimpedance with portable, adaptable and medically safe systems, which are useful primarily for 
research purposes. To summarize, the goal of the thesis is the development of portable systems and 
methods for measuring bioimpedance. 
The thesis consists of three separate thematic sections that capture the measurement instrumentation, 
the measurement methods and their use in the biomedical research field. Each section consists of a 
theoretical introduction, a description of the problem, objectives and the presentation of the obtained 
results. 
In the first part of the thesis, I analyzed instrumentation, signal capturing and data processing. I 
started the theoretical part with a general description of the concept of electrical impedance, and 
continued with the description and analysis of the most commonly used measurement techniques. 
Special attention was paid to single sine technique and the reconstruction of the measurement results 
with lock-in amplifiers. They are based on phase sensitive detection, which has two basic operations: 
synchronous demodulation and filtering. I also presented the advantages and disadvantages of the multi 
sine technique, which is mainly used in measuring the impedance of dynamic materials with rapidly 
changing properties. At the end of the theoretical introduction, I also presented the basic components of 
the instrumentation for determining bioimpedance. The use of stationary impedance analyzers with large 
dimensions and high price is not always acceptable and affordable, therefore, portable and adjustable 
measuring systems are more acceptable for universal use. In the development of portable systems, it is 
reasonable to separate the measuring part from the processing one, in that way, the device is constructed 
for lower energy consumption, faster measurement performance, easier storage and more detailed later 
processing of the measured signals. 
In the continuation of the first section of thesis under the results column, I first introduced the guidelines 
for the development of portable, cheap and battery-powered bioimpedance measurement systems based 





part from the processing part, which allows for lower energy consumption, easier storage of data and 
more detailed processing of the measured signals. I used the WiFi communication protocol to transfer 
data to portable devices. I analyzed the importance of individual components and evaluated the 
uncertainties of the developed system through testing. It turns out that this kind of performance 
contributes to the simplicity and cheapness of the device itself, but it loses in terms of precision and 
reliability of measurements. The key reasons are the capacity of the microcontroller and the absence of 
an excitation source. Based on the analysis, I decided to develop a voltage-controlled constant current 
source. The reason for this is the precise setting and assurance that the measurement object is excited by 
a safe and constant current over the entire frequency range of measurements, regardless of the value of 
the impedance of the DUT. I focused on the solution based on Howland's circuit with single power 
supply. For the evaluation of the quality and accuracy of the source, I carried out an analysis, which 
covered the influence of parasitic capacitance on the output parameters. It is known that the parasitic 
capacitance can not be completely avoided, but with an optimaly designed circuit board, their influence 
can be reduced. Besides the measurement part, I also investigated the processing part, especially the 
reconstruction of the measurement results. It turned out that an appropriate method for reconstruction 
of the measured signals within the processing part is a phase-sensitive detection and associated 
frequency response analyzer, which effectively separates the signals of small amplitudes from noise. 
For the correct reconstruction of the amplitude and phase, they need a reference signal. I paid special 
attention to evaluating the effect of frequency synchronization and averaging within the frequency 
response analyzers. I analyzed the influence of various parameters in the reconstruction and calculation 
of bioimpedance. I started with the non-synchronization of the reference and measured signals, and 
continued with the analysis and estimation of the consequences of the deviations of the frequency of the 
reference signal and the connection with the phase angle between the measured signals, the number of 
captured periods and different values of the signal-noise parameter. In the end, I checked all the 
theoretical assumptions with the help of experimental analysis. It turns out that in the case of an ideal 
sinusoidal excitation signal and a zero phase angle between the measured current and voltage signals 
(ideal resistivity character of DUT), the non-synchronization to the calculation of the impedance is not 
affected. With the increase of the phase angle and the deviation of the frequency, the error is linearly 
increasing. In the last part of the first section, on the basis of the performed research and developeded 
components, I designed the concept of a bioimpedance measurement system with platform RedPitaya 
which is based on FPGA technology. The core of the measuring system is the RedPitaya measuring 
platform with added custom hardware or an interface for measuring bioimpedance parameters. System 
also has a separate measuring part from the processor part and its specialty is that it is adaptable to 
different applications in terms of the frequency range of measurements, the dynamic range of 
measurements, the possibility of stimulating the measured object with any form of excitation signal, 
multiple electrode measurement, resolution, speed, etc. I also implemented frequency response analyzer 
with software in the processing part. In addition to the implementation I introduced the three-reference 
calibration method and ultimately evaluated the measurement uncertainties for the magnitude and phase 
of bioimpedance. 
In the second part of the thesis, I dealt more closely with measurement methods and upgrading these 
with the usage of a 'floating conductive electrode'. I started the theoretical introduction by describing 
the difference between the concepts of mutual and trans-impedance, and continued with the sensitivity 
of electrode systems to small changes in complex conductivity of bioimpedance measurements. In 
general, the greater the absolute value of the sensitivity of a small volumetric contribution, the greater 
the contribution to the total measured impedance. The negative value of the sensitivity of a small volum 
contribution, however, means that the increase in resistivity only results in a decrease in the total 
measured impedance. The placement and size of electrodes, both exciting and measuring, is very 
important in measuring bioimpedance. This directly influences the sensitivity and depth of 
measurements. By increasing the distance between the electrodes we increase the depth of measurement 
while changing the dimensions of the electrodes changes the volume sensitivity. I also analyzed 





three and four electrode systems. At the end of the theoretical part, I also presented the solution for 
geometric models calculating using the numerical methods. 
The sensitivity analysis showed that the area close to and around the excitation electrodes is more 
sensitive to the overall measurement than the areas far away. In certain cases, the electrical properties 
of the measured object in the limited field of measurement between the electrodes are interesting, and 
also the contribution of this to the result of the total measurement. Moreover, in some cases, it is required 
to detect changes in electrical properties in the local measuring range. It is usually sufficient to move 
the electrodes to the desired area, but then only the current impedance value is measured, and the value 
before the occurrence of the change is not known. As an appropriate and easy solution to these problems 
I presented the upgrade of a 4-electrode measurement with an additional inactive conductive floating 
electrode. The goal of this is to increase the local perception of changes in electrical properties. An 
additional electrode has the task of redistributing the current. In the results chapter, I presented the basic 
principle of upgrading existing methods with floating conductive electrodes. Using numerical 
simulations, I showed the action and confirmed the assumption that with the help of an added conductive 
electrode, it is possible to deduce the depth and electrical properties of local changes. I continued with 
the simulation of the use of floating electrode as a scan electrode for detecting local changes. Finally, 
using the 3D model, I have demonstrated the possible use in the field of research. 
In the third part of the thesis, I adjusted developed measurement instrumentation by introducing the 
interface and used it in a research application in the field of excitation of nerve tissues. In the theoretical 
introduction, I roughly presented the field of excitation of nerve tissue. I've raised features that must be 
considered when choosing an excitation pulse. These are: the relationship between the amplitude and 
duration, between the amplitude and the distance of the electrodes from the nerve tissue and between 
the amplitude and the width of the pulse. Furthermore, I analyzed the different types of electrodes used 
in the excitation field. Particular attention should be paid to the biocompatibility of electrodes with 
tissue. I also analyzed in detail the problem of polarization due to the contact of the electrode and 
biological tissue. Because of the different nature of the currents at the contact between the electrode and 
the biological tissue, there are reactions that allow the conversion between electrons and ions. 
Immediately after contact with the tissue and moisture, a so-called double layer is created on the surface 
of the electrode, and within this the electron transfer occurs. In addition to the capacitance-specific 
phenomena at the electrode-electrolyte contact, there are also electrochemical or faradayic processes, 
where oxidation and reduction reactions take place. I have also described typical ways of characterizing 
electrodes and equivalent circuits by which we can model and optimize electrode-tissue contact based 
on the results of measurements. 
Existing systems for such characterization are usually separate units that need to be adapted to each 
other and perform individual measurements separately. This is especially evident when the stimulation 
and response measurement processes are separated, since in the meantime the situation can be changed 
and can no longer be recorded later. As a solution, I introduced a adjustable system with a built-in 
interface that allows simultaneous optional excitation and measurement of the voltage response and the 
calculation of bioimpedance. The exciting part is more important because the mechanism and shape and 
the power of the excitation signal influence the efficiency, selectivity and safety of stimulation. Inside 
the chamber used to excite the isolated nervous tissue, there are platinum electrodes, which, when 
contacted with biological tissue, result in the formation of a double layer and other electrochemical 
reactions due to the conversion between electrons and ions. It turns out that a two-electrode measurement 
is more suitable for monitoring electrodes. Based on the research I developed a stimulation and 
measurement system and prepared the procedure of selective stimulation of the nervous tissue with a 
quasi-trapezoidal pulse. I compared the difference in the response between the bipolar and the polar 
excitation pulse. I recorded both measurement of the response and bioimpedance with a two-electrode 
and a four-electrode placement, and the results were compared with each other. With proper excitation, 
the reactions can be partially restricted to ensure their reversibility, thereby preventing possible damage 
to the excited tissue and electrodes. In addition to the response measurements, I sensed the compound 
action potential with the system and finally composed the bioimpedance spectrum in the wider frequency 





the characteristic course of the graph I concluded about the contents of the elements in the equivalent 
circuit. The data obtained in experiment are a good basis for further study and optimization of 
stimulation mechanisms.
Keywords: bioimpedance measurement system, biological tissue, instrumentation, phase sensitive 
detection, fryquency synchronization, measurement methods, floating conductive 
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1.1 Splošen uvod v področje 
Električna bioimpedanca (EBI) je že uveljavljena in široko uporabna tehnologija znotraj medicinskega 
področja z več kot 60 leti plodne uporabe na kliničnem področju, fizioloških raziskavah in medicinski 
diagnostiki [1]. Prva aplikacija na področju bioimpedančne tehnike za spremljanje in raziskavo 
fizioloških procesov se pojavlja že pred letom 1940 in to v obliki tako imenovane impedančne 
kardiografije [2].  
Od takrat naprej uporabo bioimpedančnih meritev na medicinskem področju srečujemo 
vsakodnevno. Nekatere uveljavljene in medicinsko priznane metode, ki neposredno ali posredno 
temeljijo na metodi merjenja električne bioimpedance v vrsti mnogih so: spremljanje pljučne funkcije 
[3], analiza sestave telesa [4,5,6], diagnoza kožnega raka ali melanoma [7], detekcija tumorjev [8], 
diagnoza meningitisa [9], diagnoza sarkopenije [10,11], elektronski hematokrit [12], itd. Na splošno 
lahko naštete aplikacije razdelimo znotraj dveh področij, prvo, kjer preučujemo spremembo 
bioimpedance znotraj določenega časovnega območja, kar je povezano s fiziološkimi in strukturnimi 
spremembami biološkega tkiva in drugo, kjer preučujemo geometrijske lastnosti bioloških tkiv in celic.  
Posebno področje, kjer je merjenje bioimpedance vključeno posredno pa se imenuje električna 
impedančna tomografija (EIT). Je relativno hitro se razvijajoča in neinvazivna metoda, kjer s pomočjo 
zunanjih elektrodnih meritev zbiramo podatke za slikovni prikaz impedance ali prevodnosti merjenega 
objekta [13,14,15]. V primerjavi z ostalimi medicinskimi slikovnimi metodami ima EIT slabo 
prostorsko ločljivost [16,17]. Razlog temu je prav pretvorba v sliko, kjer majhna sprememba ali napaka 
v merilnem delu posledično povzroči veliko napako v slikovnem delu. Zaradi tega je metoda še vedno 
v razvojni in raziskovalni fazi ter zelo počasi prodira na aplikacijsko medicinsko področje. 
Ker ima vsako biološko tkivo različne lastnosti pri različni merilni frekvenci [1], je jasno, da sta tudi 
dielektričnost in bioimpedanca tesno povezana z merilno frekvenco. In prav opazovanje 
bioimpedančnega spektra se je razvilo v najbolj razširjeno metodo na področju z imenom električna 
impedančna spektroskopija (EIS). Metoda se je razvijala vzporedno s hitrim razvojem merilnega 
inštrumentarija in vse večjimi potrebami po bioimpedančni spektroskopiji na medicinskem področju. 
Zgodovinsko gledano je metoda doživela dve večji spremembi s premikom meritev iz čistih uporovnih 
(realnih) na LCR meritve (kompleksne) in z drastičnim dvigom zgornje frekvenčne meje meritev, kar je 
omogočilo analizo tudi v celotnem β-disperzijskem področju [18,19]. 
Disperzija, kot imenujemo značilno relaksacijsko obnašanje bioloških tkiv pri vzbujanju z 
izmeničnim signalom, se kaže v izraziti spremembi prevodnosti ali dielektričnosti v različnih 
frekvenčnih območjih [20]. Razlog temu je, da se vsak dielektrik v izmeničnem električnem polju 
različno hitro polarizira. Čas, ki je potreben, da gostota električnega polja zavzame nove vrednosti 
imenujemo relaksacijski čas. Ta je odvisen od polarizacijskih mehanizmov. Na ta način so dielektrične 
relaksacije razdelili v posamezna disperzijska področja: α–nizke frekvence, β–radijske frekvence, γ–
mikrovalovne frekvence in kasneje dodano δ področje, kateremu pripisujejo nihanje molekul vode, ki 




Bioimpedančne raziskave in implementacija metod v medicino zahtevajo poleg poglobljenega znanja 
s področja načrtovanja inštrumentarija tudi poglobljeno znanje o delovanju in sestavi bioloških tkiv in 
sistemov ter njihovih električnih lastnosti. Biološka tkiva imajo namreč zelo kompleksno sestavo, ki 
praviloma ni homogene in izotropne strukture, ampak je skupek različnih struktur materialov, slojev in 
zapletenih sestavov, ki v zaključenih bioloških sistemih opravljajo različne funkcije (tako fizikalne kot 
kemične). Tako izmerjeno in rekonstruirano vrednost bioimpedance težko pojasnimo in modeliramo z 
enostavnimi modeli in elementi, kar je eden od razlogov za vpeljavo bolj kompleksnih elementov, kot 
sta memristor in element s konstantno fazo (CPE). S pomočjo kompleksnejših modelov lahko zajamemo 
in upoštevamo tudi nekatere od intrinzičnih ali ekstrinzičnih dejavnikov kot so: disolucija, ki opisuje 
spremembo ionske koncentracije, frekvenca vzbujalnega toka, sprememba temperature tkiva, 
anizotropnost, ki opisuje različne fizikalne lastnosti tkiva v različnih smereh, itd. [22]. Poleg naštetih 
izzivov v načrtovanju inštrumentarija in razumevanja delovanja bioloških sistemov je posebno poglavje 
pri merjenju bioimpedance tudi priprava elektrod, ki so vez pri meritvah med biološkim tkivom in 
merilno napravo [23]. Le ta je zelo pomembna, ker opravlja funkcijo pretvorbe med tokom elektronov 
in ionskim tokom v biološkem tkivu. Zaradi različne narave tokov na stiku med elektrodo in biološkim 
tkivom potekajo reakcije, ki omogočajo pretvorbo med elektroni in ioni. Na površini elektrode se takoj 
po stiku s tkivom in navlažitvi ustvari tako imenovan dvojni sloj, sestavljen iz vzporednih plasti naboja, 
kjer pride do prenosa elektronov. To posledično rezultira v določenem potencialu, ki ga imenujemo 
'potencial dvojnega sloja' [24]. Kot za omenjeni potencial, prav tako velja tudi za upornost elektrod, oba 
efekta se zmanjšujeta z višanjem merilne frekvence [25,26,27]. Iz povedanega lahko zaključimo, da je 
material, iz katerega so narejene elektrode prav tako pomemben, saj različni materiali izkazujejo različne 
prevodne lastnosti. Načeloma je vsak prevoden material uporaben za izdelavo elektrod, ampak lahko 
močno vpliva na meritev. 
Vpliv upornosti elektrod iz merilnega sistema se običajno odstrani z uporabo štiri-elektrodnega 
merjenja, kjer sta dve elektrodi uporabljeni za vzbujanje, ostali dve pa za meritev odziva [28,29,30]. 
Najpogostejša tipa elektrod uporabljenih pri bioimpedančnih meritvah sta metalni tip in gelni tip 
elektrod, vsak s svojimi dobrimi in slabimi lastnostmi.  
1.2 Uvod v delo in splošni cilji 
Vizija celotnega dela temelji na dejstvu, da je v sodobni biomedicinski tehniki in na področju 
bioimpedančnih meritev, tako v raziskovalne kot tudi v diagnostične namene, povpraševanje po 
prilagodljivih, prenosnih in zanesljivih napravah iz dneva v dan vse večje. Zato je namen dela raziskati 
in razviti čim učinkovitejšo metodologijo merjenja bioimpedance s prenosnimi, prilagodljivimi in 
medicinsko varnimi merilnimi sistemi. Pod imenom merilni sistem se skriva cela vrsta sklopov in 
podsklopov, ki vsak s svojo natančnostjo in zanesljivostjo delovanja vpliva na končni merilni rezultat, 
oziroma želeni parameter. Poleg zanesljivosti in natančnosti želimo sistem, ki bo aplikacijsko 
prilagodljiv ter prenosen. S tem bi zajeli tako raziskovalno kot diagnostično področje. Bioimpedančni 
merilni sistem vsebuje tri vitalne sklope, ki so ključni za doseganje natančnih meritev bioloških 
parametrov. To so elektrode, inštrumentarij in signalno procesiranje. K temu lahko dodam še metode 
merjenja kot samostojen sklop. V delu bomo podrobneje obdelali in raziskali zadnja dva sklopa in 
metode, medtem ko se bomo elektrod dotaknili v zadnjem poglavju, kjer bomo razvito metodologijo in 
inštrumentarij praktično uporabili pri meritvah na biološkem tkivu. 
Če povzamemo zgoraj zapisano, lahko začrtamo splošen cilj dela: 
Razvoj prenosnih in prilagodljivih sistemov in metod za merjenje bioimpedance 
Tudi za posamezen sklop lahko začrtamo cilje: 





• Inštrumentarij: Razvoj prenosnih ter aplikacijsko prilagodljivih sistemov za bioimpedančne 
meritve v splošnem. 
• Signalno procesiranje: Implementirati in optimizirati rekonstrukcijo zajetih signalov. 
• Metode: Nadgraditi obstoječe metode merjenja. 
 
V okvirju izdelave disertacije in upoštevanja zadanih ciljev smo raziskave razdelili v tri tematska 
področja, ki objamejo celoten sklop bioimpedačnih meritev (Slika 1.1). Ta so: 
1. Inštrumentarij, signalno zajemanje in obdelava podatkov. 
2. Metode merjenja in nadgradnja teh z vključitvijo 'plavajoče prevodne elektrode'. 
3. Uporaba razvite metodologije in inštrumentarija v biomedicinske raziskovalne namene. 
 











2 NA SPLOŠNO O BIOLOŠKEM TKIVU KOT 
ELEKTROLITU, DIELEKTRIKU IN NJEGOVIH 
ELEKTRIČNIH LASTNOSTIH 
2.1 Električna prevodnost živega tkiva 
Električna prevodnost biološkega tkiva je odvisna od sestave samega tkiva. V grobem je tkivo 
sestavljeno iz zunajcelične tekočine in celic, ki vsebujejo znotrajcelično tekočino in so obdane s slabo 
prevodno lipidno membrano. Poleg vloge zaščite celice pred zunanjimi vplivi membrana opravlja in 
nadzira osnovne življenjske procese. Znotraj membrane se nahajajo receptorji in proteini. Receptorji 
imajo nalogo zaznavanja zunanjih stimulov, na podlagi katerih nato uravnavajo in prožijo različne 
procese. Proteini v celični membrani pa v celico prepuščajo različne ione, ki imajo pomembno vlogo v 
procesih znotraj celice. Notranjost celice sestavljajo jedro, endoplazmatski retikel (ER), miozinska in 
aktinska vlakna, Golgijev aparat in mitohondriji. Jedro ima pomembno vlogo pri celični delitvi, ER ima 
vlogo pri zorenju in usmerjanju proteinov, v Golgijevem aparatu poteka priprava izločenih produktov, 
v mitohodrijih pa se sintetizirajo energijsko bogate molekule adenozin trifosfata [31]. 
 
Slika 2.1: Shematski prikaz celice in prostorske razporeditve vsebine. Vir: [31] 
Večina celic je med seboj povezanih posredno preko zunajceličnega medija ali pa neposredno med 
seboj in tvori različne podenote, te pa naprej različna tkiva. Zunajcelični medij ali tekočina se nenehno 
giblje, lahko se prenaša s krvjo, meša s telesnimi tekočinami ali difundira med krvjo in tkivnimi prostori. 
Njena sestava vzdržuje celično življenje in zagotavlja vsem celicam v organizmu enake življenjske 
pogoje. 
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2.1.1 Tekočine znotraj tkiva kot elektroliti 
Za razliko od kovin, kjer so nosilci električnega naboja elektroni, so znotraj bioloških tkiv nosilci ioni, 
zato v splošnem velja, da so tkiva pretežno elektrolitski prevodniki. Tako zunajcelični kot znotrajcelični 
medij vsebujeta proste ione, katione, če je njihov naboj pozitiven in anione, če je negativen. Tako 
imenujemo enosmerni tok znotraj tkiva tok ionov za razliko od toka elektronov znotraj prevodnih kovin. 
Ionska prevodnost medija je sestavljena iz doprinosa anionov in kationov in je v splošnem odvisna od 
koncentracije ( )n , aktivnosti ( )z , naboja ( )e  in mobilnosti ( )v  prostih ionov znotraj medija, kot 
prikazuje enačba 2.1. 
( ) ( )  J nzev nzev         (2.1) 
Gostota toka 
2
(A/m )J  za en par anion-kation definirana v enačbi 2.1 velja ob predpostavki, da ima 
medij homogen in izotropen značaj in smeri gostote toka in električnega polja sovpadata. Ker se gostota 
toka na določenem področju spreminja v odvisnosti od jakosti električnega polja, skupen tok določimo 
s pomočjo integracije gostote čez določeno ploskovno področje. Najpomembnejši ioni, ki so sestavni 








. Vsi trije so kationi s pozitivnim nabojem. Poleg zgoraj naštetih 
parametrov na ionsko prevodnost močno vplivata tudi viskoznost in temperatura medija [34]. 
Tabela 2.1: Približna ocena koncentracij ionov znotraj biološkega tkiva. Vir: [34] 
Ionske koncentracije znotraj biološkega tkiva 
 Znotrajcelični medij Zunajcelični medij 
K

 100 mM 5 mM 
Na





 10(-4) mM 1 mM 
 
Za ionske prevodnike je klasifikacija glede na njihovo prevodnost bolj kompleksna kot pri ostalih 
materialih. Glede na prevodnost spadajo v območje polprevodnikov, ampak se narava prostih nosilcev 
in posledično mehanizem prevajanja močno razlikujeta, zato je bolj primerna primerjava s tekočinami 
[20].  
2.1.2 Vloga celične (plazemske) membrane 
Celična membrana je sloj, ki ločuje in izolira notranjost celice od zunajceličnega medija. Njena struktura 
je zelo tanka in elastična z debelino približno 10 nm  ter sestavljena prvenstveno iz proteinov in lipidov. 
Lipidi oziroma lipidna dvoslojna struktura kot pasivni del dajejo celici osnovno tekoče ogrodje, 
prepreko prepustnosti in predstavljajo 50 %  mase membrane, medtem ko so proteini mozaično 
razporejeni in lahko spreminjajo svoje delovanje in pozicijo. Proteini zavzemajo prav tako 50 %  mase 
membrane, vendar jih je številčno veliko manj kot lipidov. Ločimo periferne, ki so indirektno povezani 
z membrano in se lahko odcepijo ter integralne proteine, ki so stalno vpeti v membrano in tvorijo ozke 
kanale. Njihovo delovanje je izredno dinamično, saj opravljajo posebne naloge kot so selektivna 
prepustnost ali transport ionov, sprejemanje signalov in povezovanje celic med seboj [33]. 






Slika 2.2: Struktura celične (plazemske) membrane. Vir: [32]. 
Zaradi svojih lastnosti je celična membrana neprepustna za večje molekule in nabite delce (ione). 
Lokalno prehajanje ionov preko membrane je tako mogoče samo skozi ionske kanale. Membrana celic 
je v mirovanju polarizirana, in sicer tako, da je na notranji strani membrane neto presežek negativnih 
nabojev. Razliko v električnem potencialu med notranjostjo in zunanjostjo celice v mirovanju 
imenujemo membranski potencial (MP). 
Če je na eni strani membrane koncentracija določenega iona višja kot na drugi strani in je membrana 
za ta ion prepustna, bo ion prehajal na stran z nižjo koncentracijo. V mirovanju je membrana v največji 
meri prepustna za K

 ione. Koncentracija teh ionov je znotraj celice večja kot zunaj, zato prehajajo iz 
notranjosti celic v zunajcelični prostor. Ker membrana ni prepustna za negativne ione, vsak K

 ion v 
zunajcelični prostor prinese en pozitivni naboj in s tem ekvivalentno pusti en negativni naboj v 
znotrajceličnem prostoru. Električni potencial začne v znotrajceličnem prostoru padati in v 
zunajceličnem rasti. Posledično se preko membrane pojavi elektrostatski gradient in K

 ioni prehajajo 
s področja z manjšo v področje z večjo potencialno energijo. Prehajanje ionov se ustavi, ko je dosežena 
razlika v potencialni energiji nasprotno enaka razliki v kemični potencialni energiji in takrat je doseženo 
stacionarno stanje. Ta razlika je znana kot Nernstov ravnotežni potencial. Realna membrana pa je v 




 iona. Nernstov potencial 
je v stacionarnem stanju za Na

 ione pozitiven  60mV , za K   ione pa negativen  90mV  [34]. 
 
Slika 2.3: Nadomestni električni vezji prehodov ionov skozi membrano, za stanje ko je celična membrana 
prepustna le za K  ione (levo) in stanje ko je prepustna za K , 

Na  in vse ostale ione, ki jih označimo z oznako 
i  (desno). 
Opisane prehode ionov skozi membrano lahko prikažemo z nadomestnim električnim vezjem. Na sliki 
2.3 (levo) je prikazano nadomestno vezje za stanje, ko je celična membrana prepustna samo za K

 ione. 
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Nernstov potencial nadomestimo z virom napetosti 
NKU , celično ali plazemsko membrano s 
kondenzatorjem 
mC , efektivno upornost za ione pa nadomestimo z uporom KR . Membranski potencial 





 in vse ostale ione, nadomestno vezje razširimo kot prikazuje slika 2.3 (desno.) Vsota tokov 
je v stacionarnem stanju enaka nič. 
2.1.3 Kompleksne vrednosti in označevanje veličin 
Pri analizi vezij se pogosto uporablja izmenične ali harmonične signale, saj nam matematična obravnava  
relacij med tovrstnimi signali omogoča lažje določevanje lastnosti in razumevanje delovanja. Namesto 
v časovnem prostoru jih zaradi boljše preglednosti in lažje obravnave predstavimo v kompleksnem 
prostoru kot kazalce. Vsak kazalec vsebuje dva podatka, o amplitudi (magnitudi) in o faznem kotu. 
Običajno podatka o frekvenci ne potrebujemo, ker imajo vsi signali znotraj analiziranega vezja enako 
in znano frekvenco. 
Kompleksne vrednosti zapisujemo s pomočjo imaginarne enote 1j   . Vzemimo za primer 
kompleksno impedanco Z R jX  . R  je realni, X  pa je imaginarni del, lahko ju označimo tudi kot 
'Z ( Re( )Z ) in ''Z ( Im( )Z ).  
 
Slika 2.4: Kompleksna ravnina.  
Absolutno vrednost izrazimo kot 
2 2
Z R X    in jo imenujemo magnituda ali modul, argument ali 
fazni kot pa izrazimo kot arctan( / )X R  . Za razliko od vektorjev, kompleksne vrednosti vedno 
prikazujemo v dvo-dimenzionalni kompleksni ravnini ali polarnem kordinatnem sistemu (Slika 2.4). 




    . Tako je cos sin
j
Z Ze Z jZ
     . 
V nadaljevanju bomo opisali na kakšen način smo označevali električne veličine uporabljene v tem delu.  
- vektorske veličine, ki imajo poleg velikosti tudi smer smo označevali s puščico nad imenom 
- skalarje, ki imajo samo velikost in so brez smeri nismo posebej označevali 
- kompleksne vrednosti ali kazalce smo označevali s podčrtajem, posamezne realne in imaginarne 
komponente pa z enojnim (') oziroma dvojnim apostrofom ('').  
Izjeme so:  
- R … upornost 
- G … prevodnost 





- X … reaktanca 
- B … susceptanca 
 
- na slikah kompleksnih vrednosti nismo podčrtovali 
- konstante materialov pa smo označevali na naslednji način: 
- kompleksna prevodnost ' ''j     
- kompleksna upornost ' ''j     
- kompleksna permitivnost ' ''j     
2.1.4 Kompleksna dielektričnost, prevodnost in upornost 
Električne lastnosti tkiv lahko na enak način kot ostale materiale opišemo s pomočjo prevodnosti, 
upornosti in dielektričnosti. Naštete parametre, ki so odvisni od fizikalnih in kemičnih lastnosti tkiva in 
so medsebojno povezani, navadno podajamo v kompleksni obliki. 
Za material z dielektričnimi lastnostmi je značilno, da se lahko polarizira pod vplivom električnega 
polja. Pri polarizaciji pride do razmika med področji s pozitivnimi in negativnimi naboji. Pozitivni 
naboji se premaknejo v smeri električnega polja, negativni pa v nasprotni smeri. To povzroči notranje 
električno polje, ki zmanjšuje skupno polje v snovi. Gostoto nastalih dipolnih momentov na enoto 
prostornine običajno označujemo z vektorjem polarizacije P , ki je v primeru izotropnih lastnosti snovi 
sorazmeren vektorju električne poljske jakosti E  in konstanti odvisni od zgradbe snovi. Imenujemo jo 
električna susceptibilnost 
e  in je merilo za to, kako lahko se snov polarizira pod vplivom električnega 
polja. Vektor polarizacije zapišemo kot: 
0  eP E          (2.2) 
kjer z 
0  označimo dielektrično konstanto praznega prostora (
12
0 8,854 10 F/m

  ). Susceptibilnost 
snovi 
e  je povezana z relativno dielektričnostjo snovi na način: 1e r    in v primeru vakuuma 
znaša 0e  . Dielektričnost snovi pa lahko zapišemo z izrazom: 0r    . Vsoto pretoka zaradi 
zunanjega primarnega električnega polja 0Ê  in polarizacije P  pa povezuje gostota električnega 
pretoka D : 
0 0 0( 1)e rD E P E E               (2.3) 
Ionsko prevodnost medija smo že omenjali znotraj poglavja 2.1.1., kjer smo v enačbi 2.1 definirali 
tudi gostoto toka 
2
(A/m )J  za en par anion-kation. Enačba velja ob predpostavki, da ima medij homogen 
in izotropen značaj in smeri gostote toka in električnega polja sovpadata. Sorazmernostni koeficient, ki 
povezuje veličini imenujemo specifična prevodnost    in nastopa v izrazu: 
J E          (2.4) 
Pri zaporednih modelih in statičnih razmerah lahko namesto specifične prevodnosti    uporabimo 






         (2.5) 
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Zgoraj opisana modela veljata le za idealne dielektrike in idealne prevodnike. Če pa predpostavimo 
kondenzator z neidealnim dielektrikom (biološko tkivo) med ploščama s površino A  in razdaljo med 
njima d , lahko admitanco Y  zapišemo kot: 
( ) ( )
A A A
Y G j C j j
d d d
                   (2.6) 
kjer   predstavlja kompleksno specifično prevodnost, ki jo obravnavamo v časovni domeni.  
Z enačbo 2.6 opisujemo vzporedni ali admitančni model snovi z dielektričnimi lastnostmi. Pri 
opisovanju električnih lastnosti bioloških tkiv lahko namesto opisa s parametroma    in    uporabimo 
tudi kompleksno dielektričnost, ki je definirana kot: 
0( )r rj j                   (2.7) 
Kompleksno dielektričnost uporabljamo pri opisovanju dielektrikov z izgubami. Zapišemo jo na način: 
( ) ( ) ( )
A A A A
Y j j C j j j j
d d d d
                         (2.8) 
kjer velja 
/              (2.9) 
Kompleksno prevodnost pa uporabljamo pri opisovanju prevodnikov s kapacitivnimi lastnostmi. 
Zapišemo jo na način: 




                  (2.10) 
Običajno G  nastopa kot realno število, v enačbi 2.10 pa ga je potrebno obravnavat kot kompleksor. Ob 
predpostavki f   velja: 
            (2.11) 
Definiramo tudi kompleksno upornost: 
2
1/ ( ) /j j                    (2.12) 
kjer velja 
2
/     in 
2
/    . Na tem mestu naj opozorimo, da je upornost povezana z 
impedanco in zaporednim ekvivalentnim modelom, medtem ko je prevodnost povezana z admitanco in 
vzporednim ekvivalentnim modelom. Prav tako moramo biti dosledni in upoštevati da v splošnem velja 
1 /   in 1/   , ter za kompleksne veličine 1/  . 
Zvezo 
0/ ( )r      pogosto imenujemo izgubni faktor. Izgubni kot   kondenzatorja je definiran na 
način, da ima idealen kondenzator brez izgub ničen izgubni kot. Ker velja 90    , potem lahko 
zapišemo: 



















         (2.13) 
Izraz tan  pogosto imenujemo izgubni faktor in je določen kot kvocient izgube energije ter shranjene 
energije znotraj enega cikla. 
Veličini   in   sta skalarja, medtem ko sta    in    komponenti omenjenih kompleksnih veličin   
in  . Čeprav imajo omenjene veličine podobne nazive, jih moramo med seboj ločiti. Naj povzamemo 





   
     
     

     
     
      
      (2.14) 
2.2 Polarizacija, relaksacija in disperzija 
Splošno gledano je za polarizacijo sistema potrebna energija v obliki elektromagnetnega valovanja ali 
priključenega zunanjega električnega polja. Snov z dielektričnimi lastnostmi postavljena v električno 
polje se polarizira, saj na atome in molekule delujejo električne sile. Vzrok temu je fizični premik 
pozitivnega in negativnega naboja, kar ustvarja novo obliko imenovano dipol. V primeru izmeničnega 
značaja zunanjega polja pričakujemo, da se bo premik nabojev in polarizacija zgodila sočasno z 
vzpostavijo polja ter da polarizacija sledi spremembi polja. Temu ni popolnoma tako in velja, da ima 
hitrost polarizacije v snovi končno hitrost. Tako je polarizacija pri nizkih frekvencah največja, ker imajo 
naboji dovolj časa, da se ustalijo v svojih novih položajih, medtem ko z višanjem frekvence polarizacija 
ter dielektričnost upadata [34]. 
To časovno odvisnost opišemo z uvedbo pojma relaksacije in relaksacijske teorije, ki jo je prvi opisal 
Maxwell in jo kasneje dodelal Debye z opisom časa, ki ga potrebujejo dipolne molekule za novo 
orientacijo v snovi. Za merjenje relaksacijskih časov je najbolj primeren vzbujalni signal, ki ima obliko 
stopnice. Vzbujanje s signalom stopnice omogoča, da se po spremembi signala dogajanje v snovi umiri 
in uredi v novo stanje. To imenujemo relaksacijski proces, ki ga opišemo z relaksacijskim časom. 
Relaksacijski časi so odvisni od polarizacijskih mehanizmov in velikosti molekul. Pri obravnavi 
bioloških tkiv se veliko pozornosti posveča tudi dogajanju na meji dveh snovi, kjer so relaksacijski časi 
razmeroma veliki. Pri teoriji relaksacij je znanih več različnih modelov, s katerimi so opisani različni 
procesi in pojavi relaksacij na meji dveh različnih snovi z dielektričnimi lastnostmi. Najbolj znana sta 
Debyev in Maxwell-Wagnerjev relaksacijski model [20]. 
Dielektrične lastnosti se ne da popolnoma zadovoljivo prikazati s časovnimi odzivi, zato je bil uveden 
koncept disperzije, ki ga je prvi opisal Schwan [18,35]. Ta opisuje relaksacijske čase in posledično 
dielektričnost kot frekvenčno odvisne. Disperzija je širok pojem in jo lahko opišemo z različnimi modeli. 
Najbolj znana sta Debyev in Coleov model [36], ki v splošnem zajameta različne frekvenčne 
porazdelitve relaksacijskih časov. Schwan je prvi razdelil relaksacijske mehanizme v tri glavna 
disperzijska področja:  ,  ,   in kasneje dodano   področje, kateremu pripisujejo nihanje molekul 
vode. 




Slika 2.5: Disperzijska področja bioloških tkiv s prikazom dielektrične in prevodne odvisnosti od frekvence. Vir: 
[34] 
 - disperzijsko področje zajema frekvence od nekaj mHz  do kHz . Sem spadajo bočni ali pravokotni 
vplivi ionov v okolici celične membrane, učinki povezani s samo aktivnostjo celične membrane, ionska 
difuzija, dielektrične izgube znotraj celičnih struktur ipd. 
 - disperzijsko področje zajema frekvence od 0,1 MHz  do 100 MHz . Sem spadajo pasivna 
kapacitivnost celične membrane, membrane ali ovojnice notranjih organov, odzivi proteinskih molekul 
ipd. 
 - disperzijsko področje zajema frekvence od 0,1 GHz  do 100 GHz . Sem spadajo polarizacijski 
mehanizmi polarnih medijev (vode), soli in proteinov ipd. 
Kasneje dodano  - disperzijsko področje v spodnjem območju GHz je slabo raziskano. To področje 
predvidoma pokrivajo mehanizmi proteinov vezanih na vodo. 
2.3 Električne lastnosti celice in bioloških tkiv 
Električne lastnosti biološkega tkiva običajno obravnavamo kot sestav električnih lastnosti posameznih 
sestavnih delov tkiva. Potrebno je razumeti in upoštevati dejstvo, da so biološka tkiva nehomogeni in 
zapleteni sistemi v katerih potekajo mnogi fiziološki in kemični procesi, zato je posnemanje in 
modeliranje delovanja biološkega električnega sistema zelo zapleteno. Tako največkrat modeliranje 
električnega obnašanja z osnovnimi elementi kot so upor, kondenzator, tuljava, polprevodniški elementi 
in viri ne zadostuje, ter je potrebno uvesti nekatere kompleksnejše elemente. Naj omenimo le nekatere: 
element s konstantno fazo (CPE), Wartburgov element (W), memristor in memkapacitor [37,38]. 
Poenostavljeni ekvivalentni električni modeli celic in tkiv zadostujejo za osnovno razumevanje 
načinov in mehanizmov prevajanja ionskega toka po biološkem tkivu. Upoštevajoč biološko sestavo 
celice opisano v uvodnem poglavju, lahko z uvedbo teorije električnih vezij izdelamo osnovni električni 
model celice, ki ga prikazuje slika 2.6. Celično notranjost od zunajceličnega medija loči slabo prevodna 
celična membrana, ki izkazuje izrazite kapacitivne lastnosti [39]. 






Slika 2.6: Poenostavljen model električnega vezja celice. Vir: Povzeto po [40]. 
V splošnem, če vsilimo konstanten električni tok v zunajcelični prostor se lahko zgodi naslednje: 
a) tok teče le po zunajceličnem mediju in zaobide celice. To lahko modeliramo z nadomestnim 
uporom 
eR  v električnem vezju. 
b) tok teče preko celičnih membran in celic, kar lahko modeliramo z nadomestno kapacitivnostjo 
mC . 
c) tok teče le čez transmembranske ionske kanale, kar lahko modeliramo z nadomestno upornostjo 
mR . 
Ko tok vstopi v znotrajcelični prostor, teče čez medij, ki ga v vezju modeliramo z uporom 
iR , medtem 
ko celično membrano nadomestimo z vzporedno vezanima ||m mR C . Upoštevajoč izrazito majhno 
prevodnost membrane (tipične vrednosti za 
mR  so v območju nekaj MΩ) v primerjavi z prevodnostjo 
zunajceličnega medija (tipične vrednosti za 
eR  so v območju nekaj Ω) lahko upornost mR  kar 
zanemarimo. Pri vsiljenem konstantnem toku nizkih frekvenc se celična membrana obnaša kot izolator 
in tok ne more prodreti v notranjost celic ter teče le po zunajceličnem mediju. Omenjeni efekt se 
zmanjšuje z višanjem frekvence, kjer prihajajo do izraza dielektrične lastnosti membran (Slika 2.7). Pri 
visokih frekvencah pa membrana ne predstavlja več prepreke za tok in ta teče tako čez zunajcelični kot 
znotrajcelični medij. Relativni prispevki tokov pa so odvisni od lastnosti posamezne celice in ionske 
sestave zunajceličnega in znotrajceličnega prostora [40,41]. 
 
Slika 2.7: Prevajanje toka skozi tkivo. Pri nizkih frekvencah teče tok le čez zunajcelični medij, medtem ko pri 
višanju frekvence prodira čez celične membrane globje v znotrajcelični prostor.  
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Ker so tkiva in organi sestavljeni iz različnih vrst celic, ki naprej tvorijo biološke podenote, kot so koža, 
krvne žile, mišice, živčevje itd., je težko iz splošnega modela celice sklepati o električnih lastnostih tkiva 
na makroskopskem nivoju [42]. Tkivo je izrazito nehomogen material, poleg tega ima izražene tudi 
neizotropne lastnosti. To pomeni, da ima različne fiziološke lastnosti v različnih smereh, kar privede do 
različnih prevodnosti tkiva v različnih smereh (Slika 2.8). 
Obnašanje kateregakoli biološkega tkiva pri konstantnem vsiljenem toku je enako, le da ena 
prevajajo boljše od drugih in imajo različne pragovne vrednosti, kar je odvisno od same sestave. V 
literaturi se pojavlja mnogo podatkov o električnih lastnostih posameznih tkiv, vendar se mnogokrat 
med seboj razlikujejo tudi za več velikostnih razredov [43,20, str. 102]. Razlog za to je najverjetneje 
biološka raznolikost samih tkiv, različne metode, modeli in okoliščine poteka meritev. 
 
Slika 2.8: Neizotropnost biološkega tkiva. Tkivo med točkama 3 in 4 kaže boljše prevajalne lastnosti kot med 
točkama 1 in 2. Vir: [34] 
Omembe vreden je tudi vpliv temperature in pritiska na prevodnost bioloških tkiv, saj se z 
dovajanjem toplote in s pritiskom na tkiva spreminjajo njihove fiziološke lastnosti, posledično tudi 
električne. Nekateri viri pri analizi temperaturne odvisnosti prevodnosti poenostavljeno primerjajo 
biološka tkiva s tekočinami [44]. Ker pa je odvisnost električne prevodnosti od temperature dodatno 
odvisna tudi od frekvence in tipa biološkega tkiva je smiselna razširitev raziskav tudi v to smer. Primer 
študije opravljene na jetrnem tkivu je pokazal, da električna prevodnost nepoškodovanih bioloških tkiv 
v frekvenčnem območju do 1 GHz  narašča z naraščanjem temperature, medtem ko na območju nad 
2 GHz  velja ravno obratno in električna prevodnost že rahlo upada. Dielektričnost tkiva pa je na 
omenjenih frekvenčnih območjih rahlo upadala z naraščanjem temperature [45]. Na podlagi teh 
rezultatov težko sklepamo o splošni odvisnosti električnih lastnosti od temperature. Pri pritisku na tkivo 
pa pride do iztisa tekočine iz tega, kar posledično privede do spremembe prevodnosti na tem območju. 
V raziskavi [46] so avtorji prišli do zaključkov, da s pomočjo močnega pritiska ne iztisnemo tekočine 
le iz zunajceličnega prostor ampak tudi iz znotrajceličnega, kar se da opisati s fluidno naravo celične 
membrane in poroznih ionskih kanalov znotraj te. Meritve so pokazale povečanje upornosti 
znotrajceličnega prostora, prav tako povečanje kapacitivnosti membrane. 
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3 INŠTRUMENTARIJ, SIGNALNO ZAJEMANJE 
IN OBDELAVA PODATKOV 
3.1 Uvod 
Električna impedanca ( )Z j  je geometrijska snovna lastnost materiala, ki jo v osnovi lahko zapišemo 











        
(3.1) 
Električna impedanca ima dve komponenti: uporovni ( )R   in reaktivni del ( )X  . Tako lahko 
impedanco matematično predstavimo s pomočjo kompleksnih števil kot vsoto realnega in imaginarnega 
dela: 
( ) ( ) ( )Z j R jX            (3.2) 
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(3.3) 
kjer ( )Z j  poimenujemo magnituda impedance in ( )   fazni kot impedance. 
Kadar material vzbujamo z znano obliko izmeničnega električnega toka, vrednost impedance 
določimo s pomočjo merjenja napetosti in izračuna razmerja iz enačbe 3.1. V mnogih primerih pa je 
bolj praktično material vzbujati z znano napetostjo in meriti električni tok. Na ta način je električni tok 
obratno sorazmeren impedanci, kar poimenujemo admitanca ( )Y j . Na enak način kot impedanco 
lahko tudi admitanco predstavimo s kompleksnimi števili z dvema komponentama: prevodnostjo ( )G   
in susceptanco ( )B  .  
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(3.4) 
 
Skupno ime za impedanco in admitanco je imitanca, na področju merjenja električnih lastnosti bioloških 
tkiv pa se je bolj uveljavil izraz bioimpedanca. 




Bioimpedanca in njuni pripadajoči komponenti sta odvisni od frekvence  . Signal, s katerim 
vzbujamo material mora imeti izmenični značaj. Tako je prva in osnovna komponenta potrebna za 
bioimpedančne meritve generator izmeničnih signalov. S pomočjo tega preko elektrod vzbujamo 
biološko tkivo. Lahko je napetostni ali tokovni, odvisno od merilnih zahtev. Druga komponenta, ki je 
prav tako pomembna je enota za zajemanje odziva na materialu kot posledico vzbujanja. Ta je lahko v 
obliki napetosti ali toka, odvisno od vzbujalnega signala. Napetost lahko zajamemo neposredno s 
pomočjo analogno-digitalnega (A/D) pretvornika, medtem ko je tok potrebno pred zajemanjem 
pretvoriti v napetost. V obeh primerih je potreben izmenični napetostni signal, ki je po amplitudi 
sorazmeren impedanci ali admitanci. 
Ker predstavljata realni ( ( )R   in ( )G  ) in imaginarni ( ( )X   in ( )B  ) del bioimpedance različne 
lastnosti biološkega materiala, jih je pogosto potrebno v meritvah rekonstruirati iz določene impedance 
ali admitance. Najbolj ustrezen način za to je tako imenovana metoda fazno sklenjenih ojačevalnikov 
('lock-in'), ki je sestavni del frekvenčno odzivnih analizatorjev [47,48]. Ti imajo poleg rekonstrukcije v 
bioimpedančnih meritvah tudi nalogo ločevanja uporabnega signala od šuma. Za pravilno delovanje 
potrebujejo referenčni signal z enako fazo in frekvenco kot merilni signal, ki je lahko tudi različnega 
izvora.  
3.1.1 Merilne metode 
Bioimpedančne merilne metode so se skozi čas spreminjale. Prvi poizkusi merjenja bioimpedance 
bioloških sistemov in impedance elektrolitov na splošno so se izvajale večinoma s pomočjo merilnih 
mostičev. Čeprav je merilna metoda dokaj natančna, z merilno negotovostjo 0,1 %  ali manj, je sam 
princip in izvedba tovrstnih meritev zapleten ter časovno potraten. Metoda, za razliko od ostalih na tem 
področju, ne temelji na merjenju napetosti ali toka na bremenu, temveč na uravnovešanju merilnega 
mostiča. Največja pomanjkljivost merilne metode z mostičem je njena počasnost zaradi uravnovešanja, 
kar posledično ne omogoča hitrih meritev na dinamičnih bioloških sistemih [49]. 
Z razvojem elektronskih komponent in inštrumentarija se je vse bolj uveljavljala U-I metoda, ki je 
danes najpogosteje uporabljena. Temelji na določanju impedance merjenega objekta 
xZ  s pomočjo 
izmerjene napetosti in toka čez objekt (Slika 3.1). 
 
Slika 3.1: Osnovna izvedba U-I metode. 
Tok čez merjeni objekt običajno merimo tako, da ga pretvarjamo v napetost. Ta sklop merilnega sistema 
imenujemo tokovno-napetostni pretvornik. Obstaja več različnih izvedb pretvornikov, vendar vsi 
temeljijo na izračunavanju toka iz napetosti na referenčnem uporu 
rR . Na sliki 3.1 je prikazana najbolj 
enostavna metoda tokovno-napetostnega pretvornika v izvedbi napetostnega delilnika. Napetost na 
referenčnem uporu lahko merimo proti masi ali pa diferencialno, odvisno od izvedbe.  
Pri bioimpedančnih meritvah imamo v splošnem opravka z merjenjem analognih signalov in 
kasnejšo pretvorbo in obdelavo v digitalni obliki. Kot smo že omenili, je osnovni gradnik vsakega 
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bioimpedančnega merilnega sistema vir izmeničnega signala, s katerim generiramo vzbujalni signal. 
Vsem metodam je skupno to, da merjeni objekt vzbujamo z izmeničnim signalom majhne amplitude 
(tokovnim ali napetostnim) in hkrati zagotavljamo električno varnost pri povezavi merilnega sistema z 
merjenim objektom. Na podlagi tega so se razvile različne tehnike vzbujanja, ki se ločijo predvsem po 
naravi in obliki vzbujalnega signala.  
3.1.2 Merilne tehnike 
Pri meritvah bioimpedance lahko vzbujamo merjeni objekt z različnimi tipi izmeničnih signalov. 
Najpogosteje uporabljena tehnika je vzbujanje z napetostnim ali tokovnim sinusnim signalom majhne 
amplitude z določeno frekvenco ter merjenje pripadajočega odziva. Nato spreminjamo frekvenco 
signala in meritev ponavljamo, dokler ne zberemo potrebnih podatkov za sestavo poteka impedance kot 
funkcije frekvence. To je klasični primer meritev v frekvenčnem prostoru. Druga tehnika, ki je prav tako 
pogosto v uporabi, je vzbujanje s pseudo-naključnim belim šumom. To je splošno ime, pod katerega 
štejemo poleg šumnih signalov tudi sestavljene sinusne signale. Sestavljen sinusni signal sestoji iz vsote 
sinusnih signalov različnih frekvenc. Odziv na sestavljen sinusni signal ima kompleksno obliko in ga je 
potrebno rekonstruirati za določitev bioimpedance pri vsaki vrednosti diskretne frekvence. 
3.1.2.1 Tehnika s sinusnim signalom določene frekvence 
Pri uporabi sinusnega signala določene frekvence v bioimpedančnih meritvah vzbujamo merilni objekt 
z omenjenim signalom in merimo odziv na vzbujanje. Nato iz odziva s pomočjo rekonstrukcije določimo 
realni in imaginarni del celotne bioimpedance. Iz pridobljenih podatkov nato izračunamo še magnitudo 
in fazo bioimpedance. Omeniti je potrebno, da tehnika vključuje zaporedno ponavljajoče meritve pri 
različnih diskretnih frekvencah, s pomočjo katerih nato sestavimo impedančni spekter. Tipično začnemo 
pri višjih frekvencah in ponavljamo meritve do nižjih frekvenc, dokler ne zberemo dovolj podatkov za 
sestavo impedančne funkcije v odvisnosti od frekvence. Pri višjih frekvencah pričnemo z razlogom, da 
se izognemo prekomernemu segrevanja merjenega objekta, kar bi potencialno lahko privedlo do 
sprememb njegovih lastnosti. 
Prednosti: 
• Kvaliteta podatkov: Glavna prednost vzbujanja s sinusnim signalom določene frekvence je 
dobra ločljivost zajetih podatkov. Ker vzbujamo in merimo odziv le pri eni frekvenci lahko 
optimizacijo merilnega sistema podredimo temu. 
• Visoka hitrost meritev pri visokih frekvencah: Meritve v visokofrekvenčnem področju lahko 
izvajamo zelo hitro, saj je meritev izvedena znotraj enega cikla sinusnega signala. 
• Pasovna širina: Inštrumentarij lahko načrtujemo in prilagodimo za delovanje pri visokih 
frekvencah. 
Pomanjkljivosti: 
• Omejena hitrost meritev pri nizkih frekvencah: Pri nizkih frekvencah meritve trajajo precej 
dolgo, kar lahko privede pri merjenju celotnega spektra impedance do spremembe okoliščin 
znotraj celotnega merilnega cikla. Predvsem se spremembe nanašajo na spremembo lastnosti na 
stiku objekt/elektroda in na elektrodah samih. 
3.1.2.2 Fazno sklenjeni ojačevalniki 
Zaradi električne varnosti pri bioimpedančnih meritvah merjen objekt običajno vzbujamo z majhnim 
izmeničnim signalom. Pogosto imamo opravka s signali, katerim je primešan šum, ki ima lahko celo 




večjo amplitudo od samega signala. Običajne metode filtriranja signala pri tovrstnih meritvah ne 
zagotavljajo popolne izločitve šuma, zato se je uveljavila tako imenovana tehnika fazno sklenjenih 
ojačevalnikov ('lock-in'), ki temelji na fazno občutljivih detektorjih. Poenostavljeno lahko rečemo, da je 
fazno sklenjen ojačevalnik poseben tip merilnika namenjen merjenju izmeničnega signala v prisotnosti 
šuma. Zmožnost rekonstrukcije signala zavisi od mnogih faktorjev, ampak že najbolj preprosta izvedba 
je zmožna rekonstruirati signal iz šuma, ki je celo nekaj tisočkrat večji od samega signala. 
Tehnika fazno sklenjenih ojačevalnikov izrablja fazno občutljiv detektor za sinhronizacijo merjenega 
signala z referenčnim signalom, tako frekvenčno kot fazno. Maksimalno vrednost na izhodu dobimo le, 
če sta merjeni in referenčni signal popolnoma sinhronizirana. Tako izločimo iz signala le tisto 
komponento, ki ima enako frekvenco kot referenčni signal. Komponente, ki imajo različno frekvenco 
od frekvence referenčnega signala izločimo. 
Če pogledamo teoretično ozadje tehnike fazno sklenjenih ojačevalnikov, vidimo da izhaja iz teorije 
korelacije dveh signalov. Korelacija med dvema signaloma se uporablja za meritev podobnosti med 
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Signala 1( )f t  in 2 ( )f t   se lahko razlikujeta, ampak sta povezana na način, da imata enako obliko in 
frekvenco. Sta tudi časovno premaknjena, kar se odraža v fazni razliki  . Iz enačbe 3.5 je razvidno, da 
ima funkcija križne-korelacije vrednost nič, če signala nista korelirana in vrednost različno od nič v 
primeru delne korelacije. Tako lahko primerjalno rečemo, da odziv fazno sklenjenega ojačevalnika 
zavisi od stopnje korelacije med merjenim in referenčnim signalom [48]. 
 
Slika 3.2: Osnovni princip tehnike fazno sklenjenih ojačevalnikov. 
Fazno občutljiva detekcija, ki je srce fazno sklenjenega ojačevalnika, temelji na dveh temeljnih 
operacijah: sinhroni demodulaciji in filtriranju. Vhodni signal pomnožimo z znanim referenčnim in iz 
rezultata izločimo vse višje harmonske komponente s pomočjo nizkoprepustnega sita. To v digitalni 
obliki običajno izvedemo s pomočjo integracije in na izhodu dobimo le enosmerno komponento (Slika 
3.3). 
 
Slika 3.3: Shematski prikaz fazno občutljive detekcije. NPS označuje nizkoprepustno sito. 
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Zaradi lastnosti korelacijske funkcije se fazno občutljiv detektor obnaša kot ozko pasovnoprepustno sito, 
odvisno od prispevkov frekvenčnih komponent referenčnega signala [50]. Če sta merjeni in referenčni 
signal sinusna – kot sta pri bioimpedančnih meritvah, lahko vhodni signal zapišemo kot: 
( ) sin( )S S Sx t U t           
(3.6) 
kjer so 
SU , S  in S  amplituda, frekvenca in faza signala. Na enak način lahko zapišemo referenčni 
signal sinusne oblike 
( ) sin( )R R Rr t U t           (3.7) 
Rezultat množenja je 
 
     
1 1
( ) ( ) cos cos
2 2
S R S R S R S R S R S Rx t r t U U t U U t               (3.8) 
Prvi del rezultata množenja z  S R   pripada nižjim, medtem ko drugi del z  S R   pripada višjim 
frekvencam. Če imata vhodni, oziroma merjeni in referenčni signal enaki frekvenci (
R S  ) se 
rezultat množenja poenostavi v  
   
1 1
( ) ( ) ( ) cos cos 2
2 2
S R S R S S Rv t x t r t U U U U t       
   
(3.9) 
kjer vpeljemo 
S R    . V zadnjem koraku s pomočjo nizkoprepustnega sita izločimo višje 










       
(3.10) 
Izhod fazno občutljivega detektorja izkazuje dve lastnosti: linearnost in občutljivost. Največjo vrednost 
dobimo, kadar sta vhodni in referenčni signal v fazi. Če sta amplitudi omenjenih signalov določeni, 
izhod zavisi le od kosinusne funkcije fazne razlike 
S R    , od tod tudi ime fazno občutljiv detektor 
[51]. Če je izraz cos( )  v enačbi 3.10 konstanten, ima izhod linearen značaj in je odvisen le od vrednosti 
amplitud 
SU  in RU , kar imenujemo amplitudna detekcija. 
Zgoraj opisana tehnika se uporablja v bioimpedančnih sistemih, ampak zaradi nekaterih pomanjkljivosti, 
kot so omejena frekvenca, fazna občutljivost in zmanjšana hitrost računanja so bolj učinkoviti 
kvadraturni fazno sklenjeni ojačevalniki ali tako imenovani frekvenčno odzivni analizatorji (FRA) [52]. 
Ti lahko s pomočjo dveh sočasnih kanalov rekonstruirajo amplitudo in fazo signala neposredno (Slika 
3.4). Na ta način pohitrimo izračune in rekonstrukcijo. 
 
Slika 3.4: Shematski prikaz frekvenčno odzivnega analizatorja. 




Frekvenčno odzivne analizatorje srečujemo pri impedančnih meritvah kot temeljni del sistema za 
rekonstrukcijo signalov, tako v analogni kot digitalni obliki. V primerjavi s sofazno sklenjenim 
ojačevalnikom ti potrebujejo referenčna signala zamaknjena za 90° [53]. Referenco lahko generiramo 
na več načinov, odvisno od aplikacije in implementacije frekvenčno odzivnega analizatorja v merilnem 
sistemu. Če sta merjeni in referenčni signal generirana znotraj sistema z isto sistemsko uro, potem 
frekvenčna sinhronizacija ni potrebna in impedanco lahko določimo tudi brez merjenja vzbujalnega 
signala [54]. V nasprotnem primeru, če je referenčni signal zunanjega izvora, pa je sinhronizacija 
potrebna. Danes je pretežno v rabi digitalna implementacija frekvenčno odzivnih analizatorjev, 
predvsem zaradi lažje izvedbe in nekaterih prednosti pred analogno izvedbo. Glede na to, da se fazno 
sklenjen ojačevalnik odziva na vse frekvenčne komponente referenčnega signala in da so v nekaterih 
primerih pri analogni izvedbi v uporabi pravokotni referenčni signali, je ena od večjih težav občutljivost 
izhoda na vse višje harmonske komponente. Poleg občutljivosti je analogna izvedba kompleksnejša v 
primerjavi z digitalno, ki je le poenostavljena metoda digitalne Fourierjeve transformacije [55,56]. 
3.1.2.3 Tehnika s sestavljenim sinusnim signalom 
Pri merjenju impedance dinamičnih materialov s hitro spreminjajočimi se lastnostmi je ključnega 
pomena hitrost izvajanja meritev. V takih primerih je tehnika s sinusnim signalom določene frekvence 
zelo omejena in meritve pri nizkih frekvencah pogosto kažejo nepravilne rezultate. Upoštevajoč 
omenjene omejitve se je pri tovrstnih meritvah uveljavila tehnika s sestavljenim sinusnim signalom 
(multisinus), ki temelji na algoritmu FFT ('Fast Fourier Transform'). Znotraj tovrstnega sistema 
generiramo sestavljen sinusni signal z določenim številom komponent, katerega uporabimo za 
vzbujanje. Odziv na sestavljen sinusni signal je prav tako sestavljen in vsebuje informacije o odzivu 
merjenca na posamezne frekvenčne komponente signala. Zajete signale nato s pomočjo algoritma FFT 
rekonstruiramo in izračunamo magnitudo in fazo impedance pri določenih frekvencah. Kontinuirani 
odziv na določene frekvenčne komponente vzbujalnega signala ima v določenih primerih nekaj 
prednosti v primerjavi z odzivom na eno samo frekvenčno komponento. 
Prednosti: 
• Hitrost merjenja: Znotraj enega cikla merjenja lahko dobimo odziv na več frekvenčnih 
komponent hkrati, kar pri tehniki s sinusnim signalom določene frekvence ni možno. 
• Manjša moč vzbujalnega signala: Efektivna vrednost vzbujalnega signala določena kot koren iz 
srednje vrednosti kvadrata signala znaša pri sinusnem signalu določene frekvence 70 %  vrhnje 
vrednosti signala, medtem ko je ta vrednost pri sestavljenem sinusnem signalu manjša. Tako je 
veliko manjša verjetnost, da z dolgotrajnim vzbujanjem s sestavljenim sinusnim signalom 
spremenimo lastnosti merjenca zaradi segrevanja. 
• Zanesljivejši prikaz rezultatov: Običajno je prikaz rezultatov zanesljivejši zaradi večje kvalitete 
zajetih podatkov. Pri tehniki s sinusnim signalom določene frekvence imamo običajno težave 
pri meritvah nestabilnih sistemov. 
Pomanjkljivosti: 
• Občutljivost na harmonske komponente: Pri tehniki s sestavljenim sinusnim signalom se 
moramo v primeru merilnega sistema z manjšo ločljivostjo omejiti le na nekoliko 
mnogokratnikov osnovne frekvence in izpustiti tiste, ki to niso. V nasprotnem primeru višjih 
harmonikov z manjšo močjo ne bomo mogli verodostojno rekonstruirati.  
• Prekrivanje spektra: Če pri merjenju ne zagotovimo zadostnega števila vzorcev, lahko pri višjih 
frekvencah pride do prekrivanja spektra. Vzorčevalna frekvenca mora biti dovolj visoka, da se 
izognemo omenjenim težavam. V skrajnem primeru lahko uporabimo tudi sito proti prekrivanju. 
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3.1.3 Inštrumentarij za določitev bioimpedance 
Temelj vsakega bioimpedančnega merilnega sistema je inštrument za generiranje vzbujanja in 
analiziranje odziva [52]. Vzbujalni signal ima lahko sinusno ali bolj kompleksno obliko kot pseudo-
naključni šum ali sestavljeni sinus [20]. Najpogosteje se uporablja sinusni signal določene frekvence v 
tokovni ali napetosti obliki [57]. Ker se bioimpedančne meritve izvajajo na bioloških tkivih ali sistemih, 
zahtevajo dodatno pozornost v smislu električne varnosti pri neposredni povezavi merilnega sistema z 
merilnim objektom [20,58,59,60]. Del merilnega sistema, imenovan 'priključni del', ki je v fizičnem 
kontaktu z merilnim objektom, določa ali bo objekt 'ozemljen' ali 'plavajoč'. V večini primerov večjo 
električno varnost dosežemo s plavajočim merjenim objektom, kjer tudi v primeru stika na prevodno 
telo stečejo majhni in biološkemu tkivu nenevarni električni tokovi [61]. Električna varnost je tudi eden 
od razlogov, zakaj se vzbujanje s konstantnim električnim tokom uporablja bolj pogosto kot vzbujanje 
s konstantno napetostjo. Izkaže se, da so glede električne varnosti bolj ustrezni tokovni vzbujalni viri. 
Razlog temu je natančna nastavitev in zagotovilo o vzbujanju merjenega objekta z varnim in 
konstantnim tokom ter tokovno gostoto čez celotno frekvenčno območje meritev, neglede na vrednost 
impedance merjenega objekta [62,63]. 
V splošnem lahko rečemo, da so za meritev bioimpedance ključne tri temeljne komponente 
inštrumentarija: 
• Izmenični vir za vzbujanje 
• Enota za meritev in zajemanje signalov 
• Frekvenčno odzivni analizator za rekonstrukcijo 
3.2 Opis problematike 
Načrtovanje bioelektričnih impedančnih merilnih sistemov, metodologija in analiza meritev v veliki 
meri zavisi od zahtevane biomedicinske aplikacije in frekvenčnega območja meritev. Informacije o 
električnih lastnostih merjenca ali biološkega tkiva lahko dobimo z meritvami impedance v širšem 
frekvenčnem območju, kar imenujemo impedančna spektroskopija [64]. Tak način impedančnih meritev 
zahteva bolj poglobljeno študijo načrtovanja inštrumentarija za tokovno/napetostne aplikacije, signalno 
zajemanje in obdelavo podatkov [20, 52, 65].  
Danes je velika večina dostopnih LCR metrov in impedančnih analizatorjev še vedno stacionarnih z 
velikimi dimenzijami in visoko ceno. Prvi še vedno temeljijo na metodi samodejnega izenačevalnega 
mostiča, medtem ko slednji že vključujejo več različnih metod in tako omogočajo merjenje na širšem 
frekvenčnem področju. Omenjeni večnamenski merilni inštrumenti običajno niso primerni za štiri-
elektrodno merjenje bioimpedance in potrebujejo še dodaten vmesnik [124]. Uporabni so predvsem v 
raziskovalne in industrijske namene, saj prednjačijo z visoko natančnostjo in zanesljivostjo meritev. 
Najpogosteje uporabljen stacionarni inštrument na področju merjenja bioimpedance je Solartron 1260 z 
dodatkom vmesnika Solartron 1294, ki omogoča štiri-elektrodno merjenje [70]. Omogoča merjenje na 
frekvenčnem območju od 10 μHz do 32 MHz, ima ločljivost A/D pretvorbe 16-bitov in negotovost 
meritev 0,1% za magnitudo in 0,1° za fazo. Za rekonstrukcijo signala pa uporablja tehniko fazno 
sklenjenih ojačevalnikov. Slabost omenjenih inštrumentov je poleg velikih dimenzij in visoke cene 
predvsem neprilagodljivost določenim biomedicinskim aplikacijam.  
Prenosne in baterijsko napajane naprave dostopne na trgu pa so v večini primerov prirejene za 
merjenje in določitev sestave telesa. Primer takega merilnika je model SFB7 proizvajalca Impedimed, 
ki omogoča merjenje na frekvenčnem območju od 4 kHz do 1MHz pri 256 frekvencah z negotovostjo 
meritev 1% za magnitudo in 0,1° za fazo. Poleg izpisa podatkov na vgrajenem zaslonu omogoča tudi 
izris Wesselovega diagrama. Naslednji je inštrument BCM proizvajalca Fresenius Medical Care, ki 
omogoča merjenje na frekvenčnem območju od 5 kHz do 1 MHz pri 50 frekvencah in je prav tako 
namenjen določitvi sestave telesa. Modela Bodystat 1500 proizvajalca Bodystat in Quantum IV 




proizvajalca RJL Systems pa sta nekoliko manj zmogljiva, saj omogočata merjenje sestave telesa le pri 
frekvenci 50 kHz. Nekoliko večjih dimenzij (19x13x11cm) in prav tako baterijsko napajan je tudi 
inštrument BIA101 proizvajalca SMT Medical. Tudi ta je predvsem namenjen določitvi sestave telesa 
in stopnje hidracije ter prav tako omogoča meritev le pri frekvenci 50 kHz. Iz površnega pregleda 
nekaterih komercialno dostopnih prenosnih merilnikov bioimpedance lahko zaključimo, da so 
posamezni modeli namensko načrtovani za določene aplikacije in ne omogočajo prilagodljivosti ter 
splošne rabe. Ker se področje merjenja bioimpedance hitro razvija, prav tako raste število aplikacij na 
medicinskem in raziskovalnem področju, komercialno dostopni merilniki običajno ne zadovoljujejo 
vseh zahtev. Zato raziskovalci nenehno iščejo rešitve, kako izboljšati inštrumentarij, da bo zadovoljil 
čim širšim potrebam na omenjenih področjih.    
Namen naših raziskav in razvoja temelji na dejstvu, da je v sodobni biomedicinski tehniki in na 
področju bioimpedančnih meritev potreba po prilagodljivih, prenosnih in zanesljivih napravah iz dneva 
v dan vse večje [66,67,68,69,70,71]. Zato želimo raziskati in razviti čim učinkovitejšo metodologijo 
merjenja bioimpedance s prenosnimi in medicinsko varnimi merilnimi sistemi.  
Merilni sistemi običajno vsebujejo merilni del, ki zajema napetostno ali tokovno vzbujanje, meritev 
rezultirajočih napetosti in toka ter pretvorbo teh veličin v digitalno obliko s pomočjo AD pretvornikov 
[72]. Poleg merilnega dela je enako pomemben tudi procesirni del, kjer izmerjene signale pretvorimo, 
rekonstruiramo in prikažemo v želeni obliki. 
3.3 Cilji 
V sklopu študije podrobnega načrtovanja inštrumentarija, signalnega zajemanja in obdelave podatkov 
je bil cilj podrobno raziskati in razviti: 
• koncept in zasnovo prenosnih, cenenih in baterijsko napajanih bioimpedančnih merilnih 
sistemov, ki temeljijo na majhnih mikrokrmilnikih. Merilni sistem bi imel ločen merilni del od 
procesirnega, kar bi omogočilo manjšo porabo energije, lažje shranjevanje podatkov in bolj 
podrobne obdelave izmerjenih signalov. Za prenos podatkov na prenosne naprave ali računalnik 
bi uporabili komunikacijski protokol WiFi, kjer bomo nadalje izvedli rekonstrukcijo signalov s 
pomočjo fazno občutljive detekcije. 
• vlogo vzbujalnega vira v bioimpedančnih merilnih sistemih [73]. Izkaže se, da so v smislu 
električne varnosti bolj ustrezni tokovni vzbujalni viri. Razlog temu je natančna nastavitev in 
zagotovilo vzbujanja merilnega objekta z varnim in konstantnim tokom čez celotno frekvenčno 
območje meritev, neglede na vrednost impedance merilnega objekta [62,63]. Osredotočiti se 
predvsem na raziskavo in razvoj napetostno krmiljenih tokovnih virov za bioimpedančne 
merilne sisteme z razvojem in implementacijo tokovnega vira temelječega na modificiranem 
Howlandovem vezju [74,75].  
• vlogo fazno občutljive detekcije in frekvenčno odzivnih analizatorjev pri rekonstrukciji 
izmerjenih signalov v bioimpedančnih meritvah [76,53]. Pomemben dejavnik pri natančnosti 
meritev bioimpedance merjenega objekta je razmerje signal-šum posameznega signala 
(napetosti ali toka). Ker imamo v večini primerov opravka s signali zelo majhnih amplitud, 
katerim je primešan šum različnih izvorov, je potrebno te učinkovito ločiti od šuma in natančno 
rekonstruirati amplitudo in fazo. To omogočajo frekvenčno odzivni analizatorji, ki pa 
potrebujejo za rekonstrukcijo referenčni signal, ki je lahko generiran znotraj ali zunaj 
analizatorja [51,54,56]. 
• zasnovati koncept bioimpedančnega merilnika na merilni platformi RedPitaya, ki temelji na 
tehnologiji FPGA. Jedro merilnega sistema naj bo merilna platforma RedPitaya z dodanim 
prilagojenim vmesnikom za meritev bioimpedančnih parametrov. Merilnik naj ima prav tako 
ločen merilni del od procesirnega in njegova posebnost naj bo prilagoditev različnim 
aplikacijam v smislu frekvenčnega območja meritev, dinamičnega območja meritev, možnosti 
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stimulacije merjenega objekta, poljubne oblike vzbujalnega signala, več-elektrodnega merjenja, 
ločljivosti, hitrosti itd. 
• digitalno implementacijo frekvenčno odzivnega analizatorja za prenosne bioimpedančne 
merilne sisteme v primeru vzbujanja s sinusnim signalom določene frekvence. Posebno 
pozornost bi usmerili v analizo in pomembnost frekvenčne sinhronizacije in povprečenja 
znotraj frekvenčno odzivnega analizatorja [48,49,55]. 
• metodologijo obdelave zajetih signalov [20]. Iz oblike signalov, tako vzbujanja kot odziva, 
kasnejše rekonstrukcije in ustreznega prikaza, lahko sklepamo na značilnost fizikalnega procesa 
znotraj merilnega objekta. Pozornost bi bila usmerjena v analizo in metodologijo uporabe Cole-
Cole diagramov za prikaz dogajanja in sestave znotraj merilnega objekta [77,78,79]. 
3.4 Rezultati 
3.4.1 Načrtovanje in razvoj prenosnega bioimpedančnega merilnika z WiFi 
komunikacijo  
Cilj je bil razviti enostavno in hkrati dovolj natančno napravo, ki bi omogočala meritev bioimpedance 
[80]. Potencialno bi bila uporabna za določitev sestave telesa (TBW – 'total body weight') pri 
hospitalizirani starejši populaciji, ki ima težave pri gibanju in večino časa preživi leže. Izkaže se namreč, 
da daljša nezmožnost gibanja prispeva k zmanjšanju mišične mase, kar poznamo pod imenom 
sarkopenija [81]. Hitra izguba mišične mase pri starejših ljudeh ima negativne posledice, tako na fizično 
kot psihično stanje organizma. Obstaja kar nekaj modelov za izračun izgube mišične mase iz izmerjenih 
bioimpedančnih parametrov, ki jih najdemo na področju bioimpedančne literature [82,83]. Kot rezultat 
raziskav na področju komercialnih bioimpedančnih naprav in zahtev uporabnikov, smo se odločili 
razviti cenen merilnik zasnovan na naslednjih zahtevah: 
• naprava naj bo cenena, prenosna in baterijsko napajana. 
• uporabljene naj bodo cenene komponente, vključujoč mikrokrmilnik z že vgrajenimi A/D 
pretvorniki. 
• rekonstrukcija merilnih rezultatov naj temelji na digitalni tehniki fazno sklenjenih 
ojačevalnikov. 
• podatke o izmerjenih signalih naj bi prenesli s pomočjo komunikacije WiFi na osebni 
računalnik, kjer bi nadalje izvedli rekonstrukcijo in prikaz. 
• modele za določitev parametrov sarkopenije naj bi uporabnik prilagajal in spreminjal sam. 
3.4.1.1 Strojni del 
Predstavljena naprava temelji na fizični ločitvi merilnega dela od procesirnega. Merilni del prikazan na 
sliki 3.5 je zasnovan na 32-bitnem mikrokrmilniku NXP LPC1768 z vgrajenimi A/D in D/A pretvorniki. 
Mikrokrmilnik opravlja večino funkcij, vključno z generiranjem vzbujalnega signala in zajemanjem 
odziva. Vgrajen D/A pretvornik z najvišjo frekvenco delovanja 1 MHz  in resolucijo 10-ih bitov 
uporabimo pri generiranju vzbujalnega signala, medtem ko 2-kanalni A/D pretvornik z najvišjo 
frekvenco delovanja 90 kHz  in resolucijo 12-ih bitov uporabimo za zajemanje signalov. Ker je sinusni 
vzbujalni signal omejen z ločljivostjo 10-ih bitov, ga je potrebno pred vzbujanjem merjenca s pomočjo 
tokovnih elektrod še filtrirati. To običajno izvedemo s pomočjo nizkoprepustnega sita (NPS). 





Slika 3.5: Bločni diagram strojnega dela prenosnega bioimpedančnega merilnika s komunikacijo WiFi. 
Rezultirajoč padec napetosti na merjencu merimo s pomočjo instrumentacijskega ojačevalnika, ki 
ima naslednje lastnosti: enostransko (pozitivno) napajanje z vhodno referenco, visoko vhodno upornost, 
visok CMMR, možnost nastavljanja ojačenja in majhno porabo. V našem primeru je bil izbran model 
AD623 proizvajalca Analog Devices (Slika 3.6).  
 
Slika 3.6: Enostransko napajano vezje za meritev odziva. 
Tok čez merjeni objekt merimo posredno s pomočjo operacijskega ojačevalnika, ki deluje kot 
tokovno/napetostni pretvornik ali transimpedančni ojačevalnik z zmožnostjo nastavljanja 
transimpedance (Slika 3.7).  




Slika 3.7: Enostransko napajano vezje za meritev vzbujanja in nizkoprepustno sito (NPS). 
Generiranje in zajemanje signalov pa izvedemo sočasno z uporabo časovnih prekinitev in direktnega 
dostopanja do pomnilnika A/D pretvornika. Po izvedbi zajemanja in pretvorbe signalov v digitalno 
obliko jih pošljemo na osebni računalnik s pomočjo komunikacije WiFi (modul RN-XV-DS), kjer 
izvedemo rekonstrukcijo signalov z programsko izvedbo frekvenčno odzivnega analizatorja (Slika 3.8). 
 
Slika 3.8: Mikrokrmilniški del vezja z modulom WiFi in regulatorjem za polnjenje baterije. 
Odločili smo se, da ločimo merilni del od signalno procesirnega. Razlogov temu je več, od manjše 
porabe energije merilnega sistema, manjših dimenzij in lažjega prenosa, večje prilagodljivosti, možnosti 
spreminjanja sistema brez nenehnega programiranja mikrokrmilnika in lažjega upravljanja z 
uporabnikove strani. Druga posebnost strojnega dela je le pozitivna napajalna napetost vezja, ker imamo 
na razpolago Li-Ion baterijo 1000 mAh  z nazivno napetostjo 3,3 V . Tako imajo vse vgrajene 




komponente enostransko napajanje, kar zahteva načrtovanje prilagojenega vezja. Slika 3.9 prikazuje 
fotografijo izdelanega prototipa. 
 
Slika 3.9: Fotografija izdelanega prototipa prenosnega bioimpedančnega merilnika s komunikacijo WiFi. 
3.4.1.2 Programski del 
Komunikacija med napravo in osebnim računalnikom poteka preko protokola telnet s pomočjo 
vmesniške aplikacije. Razvita aplikacija čaka in se poveže z napravo, ko ta to zahteva. Uporabljen 
komunikacijski protokol je bil prilagojen merilnemu sistemu, kjer smo uporabili 4-bajtni ukaz razdeljen 
v dve sekciji: 2-bajtni naslov in 2-bajtni podatek. Prav tako je znotraj protokola definirano zaporedje 
izvajanja sekvenc meritev in shranjevanja rezultatov merjenja. Naprava najavi pričetek meritev z 
ukazom MEASURE, nato pa pošlje informacijo o parametrih, ki jih pri trenutni meritvi uporablja. Ko 
so vsi parametri poslani, naprava pošlje ukaz DTST (Data Start), ki označuje konec faze zbiranja 
parametrov. V naslednji fazi so vsi prejeti podatki obravnavani kot rezultati meritev in ne več kot ukazi. 
Telnet zagotavlja zanesljivost in vrstni red poslanih podatkov, tako da indeksiranje podatkov med 
pošiljanjem sploh ni potrebno. Vsak podatek je nepredznačena 2-bajtna vrednost tipa 'integer', ki 
zavzema vrednosti med 1 in FFFF (hex). Faza prejemanja rezultatov meritev se nadaljuje dokler ni prejet 
ukaz STOP, ki je 2-bajtna vrednost enaka 0. Naj omenimo, da omenjena komunikacija deluje tudi v 
obratni smeri, tako da ni enostransko pogojena. Aplikacija lahko zahteva parametre od naprave in to 
brez predhodne najave. Pošlje 4-bajten ukaz napravi in sprejme 4-bajten ukaz/podatek kot odgovor. 
Programski del je bil napisan v programskem jeziku Java in je prilagojen za delovanje na različnih 
operacijskih sistemih, tako na osebnem računalniku kot na mobilnih napravah. 
3.4.1.3 Uporaba 
Uporaba razvitega prenosnega bioimpedančnega merilnika je v osnovi podobna kot pri ostalih 
komercialno dostopnih napravah, razlika je le, da vse zahteve in parametre meritev nastavimo s pomočjo 
povezane oddaljene enote (računalnika ali mobilne naprave). Napravo za merjenje je potrebno le vklopiti 
in povezati elektrode na merjeni objekt, vse ostalo nadziramo s pomočjo oddaljene enote. Do naprave 
dostopamo z uporabo protokola TCP, kjer se brezžično 'Ad-Hoc' povežemo z modulom RN-XV WiFly. 
Ta je povezan z mikrokrmilnikom preko serijskega vmesnika UART in deluje z hitrostjo 115200 bps. 
Testiranje je pokazalo, da je potrebna približno ena sekunda za prvo povezavo med oddaljeno enoto in 
modulom. Enkrat ko je povezava vzpostavljena, se zakasnitve ne pojavljajo več in prenos podatkov 
poteka po predpisani hitrosti (115200 bps). 
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3.4.1.4 Rezultati testiranja 
Najprej smo izvedli poenostavljeno testiranje s pomočjo enostavne metode U-I, kot je prikazano na sliki 
3.10. V tem primeru je bil namen preveriti le zmogljivost samega razvojnega mikrokrmilnika z 
vgrajenimi A/D in D/A pretvorniki. Uporabljenemu referenčnemu uporu (R) smo določili vrednost 
približno enako pričakovani vrednosti merjenega vezja (DUT). Na prvem vhodu smo izmerili padec 
napetosti na obema merjencema (referenčnem uporu in DUT-u), na drugem pa le padec napetosti na 
referenčnem uporu. Padec napetosti na DUT-u pa smo naknadno preračunali iz obeh izmerjenih 
vrednosti.  
 
Slika 3.10: Poenostavljeno testno vezje s priključenim merjenim objektom (DUT) in referenčnim uporom. 
Test smo izvedli na treh različnih RC vezjih z vrednostmi elementov 33 Ω  za R1 in 100 nF  za C1, 
medtem ko smo za vrednost upora R2 uporabili vrednosti 10 Ω , 100 Ω  in 1 kΩ  (primeri a, b in c). 
Frekvenčno območje meritev je bilo od 1 kHz  do 40 kHz  pri šestih različnih frekvencah, kjer je bila 
zgornja frekvenčna meja pogojena z najvišjo možno frekvenco vzorčenja vgrajenega A/D pretvornika. 
Rezultate meritev smo na koncu primerjali z referenčnimi rezultati dobljenimi z LCR metrom Quadtech 
1920, kar je prikazano v tabeli 3.1.  
Tabela 3.1: Povprečna vrednost relativne napake magnitude in absolutne napake faze (10 meritev) pri enostavni 
U-I metodi. 
 Relativna vrednost napake 
magnitude [%] 
Absolutna vrednost napake faze 
[°] 
Frekvenca [kHz] a b c a b c 
1 -1,66 0 -0,61 0 0,1 -0,2 
2 1,27 -0,15 0,27 -2,0 0,1 0 
5 0,28 -0,33 -0,57 1,8 0,7 0,3 
10 2,43 2,10 0,48 6,0 1,0 0,6 
20 0,11 0,48 0,80 9,9 2,1 -0,1 
40 9,36 2,16 -9,08 14,1 3,2 18,7 
 
Kot je razvidno iz tabele 3.1 je s pomočjo enostavne U-I metode na omejenem frekvenčnem področju 
(pod 20 kHz ) možno doseči negotovost znotraj 5% za magnitudo impedance in znotraj 5° za fazni kot 
impedance. Zavedati se moramo, da so bile meritve izvedene zgolj v namen preizkušanja zmogljivosti 
mikrokrmilnika in da smo vse zunanje komponente merilnega sistema odstranili. S tem smo se izognili 
vsem napakam, ki jih lahko vnesejo zunanje komponente. 




Nato smo testiranje izvedli tudi s pomočjo celotnega bioimpedančnega merilnika z vključenimi 
zunanjimi komponentami (ojačevalniki in sito). Meritve smo opravili po enakem postopku in z enakimi 
vrednostmi elementov merilnega vezja, kot pri poenostavljeni U-I metodi. Rezultate meritev smo na 
koncu primerjali z referenčnimi rezultati dobljenimi z LCR metrom Quadtech 1920, kar je prikazano v 
tabeli 3.2. 
Tabela 3.2: Povprečna vrednost relativne napake magnitude in absolutne napake faze (10 meritev) pri testiranju 
celotnega bioimpedančnega merilnika. 
 Relativna vrednost napake 
magnitude [%] 
Absolutna vrednost napake faze 
[°] 
Frekvenca [kHz] a b c a b c 
1 4,88 3,93 1,68 0,58 -0,09 0,05 
2 7,32 3,88 0,94 0,38 0,04 0,19 
5 5,47 3,88 1,42 -0,42 -0,22 0,26 
10 6,71 3,67 1,56 -0,50 -0,19 0,52 
20 6,44 4,31 2,14 -1,37 -0,41 0,84 
40 7,09 4,26 3,27 -4,47 -1,71 0,89 
Rezultati meritev celotnega bioimpedančnega merilnika so nekoliko slabši kot pri testiranju 
zmogljivosti mikrokontrolerja z enostavno U-I metodo. Razloge temu gre pripisati zunanjim 
komponentam merilnega sistema, ki prispevajo določen delež napake k skupnemu rezultatu. Kljub temu 
dosežemo negotovosti meritev znotraj 7% za magnitudo in znotraj 5° za fazni kot impedance. Kot je 
razvidno iz tabele 3.2 je natančnost meritev nekoliko slabša v primeru, ko smo v merilnem RC vezju za 
upor R2 uporabili manjše vrednosti. 
3.4.1.5 Zaključek 
Z zasnovo razvite naprave smo prikazali osnovni koncept prenosnega, baterijsko napajanega 
bioimpedančnega merilnika, ki temelji na ločitvi merilnega od signalno procesirnega dela. V primerjavi 
z drugimi prenosnimi bioimpedančnimi merilniki ima razvit kar nekaj posebnosti, ki jih lahko 
obravnavamo kot pomanjkljivosti ali prednosti. Prva med njimi je, da napetostni signal generiramo 
neposredno z mikrokrmilnikom namesto s signalnim generatorjem. Za vzbujanje ne uporabimo 
konstantnega tokovnega vira, temveč le generiran napetostni signal. Tovrstna izvedba doprinese k 
enostavnosti in cenenosti same naprave, vendar zgublja v pogledu natančnosti, zanesljivosti in varnosti 
meritev. Ker pri merjenju bioimpedance ne poznamo vnaprej vrednosti frekvenčno odvisnih lastnosti 
merjenega objekta, nam lahko izostanek tokovnega vira povzroča težave. Tok čez merjenec se namreč 
nenehno spreminja in nam lahko uide iz nadzora. Ker se pri vzbujalnih signalih višjih frekvenc biološko 
tkivo slabše upira prevajanju toka, nam lahko vrednost toka zraste čez dovoljeno mejo in povzroči 
pregrevanje tkiva. Tako moramo biti pozorni in merjeni objekt vzbujati z signalom majhnih amplitud. 
Druga pomanjkljivost je omejena hitrost in ločljivost vgrajenih A/D in D/A pretvornikov, kar občutno 
zmanjšuje frekvenčno območje meritev in natančnost. In tretja posebnost, ki je hkrati pomanjkljivost in 
prednost, je pozitivno napajanje celotnega vezja, ki znaša 3,3 V . Posledično moramo merjeni objekt 
vzbujati z dovolj majhnimi amplitudami, ker v nasprotnem primeru hitro presežemo največjo možno 
izhodno dinamično področje. Če pa uporabljamo vzbujalni signal majhnih amplitud, je skoraj nujna 
visoka ločljivost A/D pretvornikov. 
Ne glede na zapisane pomanjkljivosti smo pokazali, da se da razviti napravo, ki poleg mobilnosti, 
enostavnosti in majhne porabe zadovoljuje tudi glede natančnosti na določenem frekvenčnem območju. 
Čeprav je to območje ozko, lahko na njem pridobimo informacije za določanje sestave telesa in diagnozo 
sarkopenije. Izboljšave obstoječe naprave bi bilo smiselno iskati v nadgradnji vzbujanja, kjer bi 
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obstoječe generiranje signala nadomestili s signalnim generatorjem in napetostno krmiljenim tokovnim 
virom. Na ta način bi pridobili na natančnosti, zanesljivosti in električni varnosti sistema. Poleg 
vzbujanja imajo pomembno vlogo pri natančnosti samih meritev tudi ločljivost in hitrost A/D 
pretvornikov, ter na koncu tudi kalibracija sistema s katero odpravimo parazitne učinke pri višjih 
frekvencah. Vse našteto smo uporabili pri načrtovanju bioimpedančnega merilnika druge generacije. 
3.4.2 Razvoj in analiza pozitivno napajanega, napetostno krmiljenega 
konstantnega tokovnega vira za bioimpedančne meritve 
Tokovni vir je ključna komponenta vsakega bioimpedančnega merilnega sistem za izvajanje električne 
bioimpedančne spektroskopije na čim širšem frekvenčnem območju [84]. Ena pomembnejših lastnosti 
in izzivov pri načrtovanju tovrstnih komponent je, da na izhodu dobimo relativno velik, a hkrati varen 
konstanten električni tok z velikim razmerjem signal-šum in širokim frekvenčnim območjem [85]. Da 
bi tem zahtevam ugodili, mora biti izhodna impedanca tokovnega vira nekaj razredov večja kot 
impedanca merjenega objekta pri katerikoli frekvenci. V ta namen smo kot sestavni del prenosnega 
merilnega bioimpedančnega sistema razvili, analizirali in implementirali napetostno krmiljen tokovni 
vir, ki temelji na Howlandovem vezju [74,75]. Pri analizi in simulaciji zasnovanega vezja se je izkazalo, 
da na izhodne karakteristike vezja vpliva poleg izbire operacijskega ojačevalnika tudi toleranca izbranih 
elementov in stresana kapacitivnost [86]. 
3.4.2.1 Načrtovanje tokovnega vira 
Howlandova topologija vezja je dokaj pogosto uporabljena v načrtovanju napetostno krmiljenih 
tokovnih virov na področju bioimpedance, ker je relativno enostavna za realizacijo in pri uporabi 
ustreznih elementov zagotavlja stabilen in konstanten električni tok na širšem frekvenčnem območju. 
Vsebuje operacijski ojačevalnik s pozitivno in negativno povratno vezavo, kar omogoča enostavno 
določanje izhodne impedance vezja. Tok na izhodu je v primeru idealnega operacijskega ojačevalnika 
neodvisen od bremena, kar nakazuje na neskončno veliko izhodno impedanco. V realnosti ni tako in 
izhodna impedanca zavzame določeno vrednost, ki je odvisna od ojačenja, vhodne impedance in izhodne 
upornosti operacijskega ojačevalnika ter vrednosti uporov [75]. Obstaja več izvedb Howlandovega 
vezja, ampak mi se bomo osredotočili le na običajno (Slika 3.11 levo) in modificirano izvedbo (Slika 
3.11 desno). V splošnem je slabost Howlandove topologije ta, da zahteva usklajene vrednosti upornosti 
z visoko toleranco in operacijski ojačevalnik z visokim dušenjem sofazne komponente vhodnega signala 
(CMRR - 'common mode rejection ratio') za doseganje visoke izhodne upornosti. Poleg tega lahko vezje 
hitro postane nestabilno pri višjih frekvencah [87].  
 
Slika 3.11: Običajna (levo) in modificirana (desno) izvedba Howlandovega vezja. Vir: [88] 




Ker je ena od zahtev prenosnih naprav tudi majhna poraba moči je za vgradnjo v merilni sistem bolj 
primerna modificirana Howlandova topologija vezja. Ima kar nekaj prednosti pred običajno 
Howlandovo izvedbo, predvsem v smislu manjše porabe energije, stabilnosti in natančnosti. Naj 
naštejemo nekaj posebnosti. Upor v pozitivni povratni vezavi je razdeljen na dva upora za doseganje 
manjše porabe moči in posledično manjšega segrevanja, kar lahko privede do spremembe nazivne 
upornosti in izhodne impedance celotnega vezja. Druga posebnost je ta, da modificirana izvedba 
omogoča izbiro uporov z večjimi vrednostmi, na ta način zmanjšamo vpliv dolžine vezic na tiskanem 
vezju na upornost posamezne veje in posledično uskladitev upornosti [88]. 
 
Slika 3.12: Modificirana Howlandova topologija vezja kot pozitivno napajan in napetostno krmiljen tokovni vir. 
Na sliki 3.12 je prikazana topologija, na sliki 3.13 pa fotografija izdelanega prototipa napetostno 
krmiljenega tokovnega vira. Kot osrednji element je uporabljen operacijski ojačevalnik LMH6611 
(podatkovni list LMH6611/LMH6612) s pasovno širino 345 MHz , visoko maksimalno strmino izhodne 
napetosti ('slew rate') 460 V/μs  in napajalno napetostjo 3,3 V . Ker so izhodni parametri vira močno 
odvisni od tolerančne uskladitve uporov, smo izbrali upore s toleranco 0.05 % . 
 
Slika 3.13: Fotografija izdelanega prototipa napetostno krmiljenega tokovnega vira. 
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3.4.2.2 Analiza parametrov tokovnega vira 
Analizo tokovnega vira smo izvedli na več načinov. Najprej smo preračunali iz znanih podatkov dva 
najpomembnejša parametra, izhodno upornost in kapacitivnost. Izhodno upornost vezja na sliki 3.12 se 
lahko preračuna z ozemljitvijo vhodnega signala in zamenjavo bremena z napetostnim virom. Potrebno 
je izraziti parametra outU  in outI , ki sta odvisna od A , inZ  in oR  ter vrednosti uporov [75]. Običajno 
parametra inZ  in oR  ne vplivata v veliki meri na izhodno upornost in ju lahko zanemarimo. Izhodno 
kapacitivnost načrtanega tokovnega vira pa lahko določimo s pomočjo procedure predstavljene s strani 
podjetja National Semiconductors [88]. Na sponko 1 (Slika 3.12) priklopimo dolg in počasen signal, da 
se tok čez izhodni kondenzator obnaša kot kapacitivni tok z odvisnostjo 
1 /dV dt . To virtualno 
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Za izbran operacijski ojačevalnik LMH6611 in izbrane vrednosti uporov (Slika 3.12) smo izračunali 
vrednost izhodne upornosti 70 M  in izhodne kapacitivnosti 1 pF . 
 
Slika 3.14: Načrtano tiskano vezje napetostno krmiljenega tokovnega vira z označenimi linijami. 
Poleg topologije in izbranih elementov, ima pomembno vlogo pri načrtovanju tokovnih virov tudi 
načrt tiskanega vezja. Ker pri bioimpedančni spektroskopiji težimo k čim širšemu frekvenčnemu 
območju meritev, moramo biti pozorni tudi na stresane kapacitivnosti med linijami tiskanega vezja. Te 
namreč močno vplivajo na samo delovanje tokovnega vira, še posebej pri višjih frekvencah, kjer se pri 
večjih bremenih amplituda izhodnega toka manjša [89,90]. V primeru našega načrta je tipičen razmak 
med linijama znašal 200 μm , medtem ko je bila sama linija debeline 70 μm  (Slika 3.14). Naš cilj je 
bil ovrednotiti vpliv stresanih kapacitivnosti, ki nastanejo med posameznimi linijami na tiskanem vezju, 
na delovanje celotnega vezja. Po načrtovanju in izdelavi tiskanega vezja smo se lotili meritev, še preden 
smo prispajkali elemente v vezje. Delne kapacitivnosti med linijami smo merili z LCR metrom 
HP4284A na način, da smo s pomočjo dveh kontaktov med liniji priklopili napetost 1 V  in izmerili 
rezultirajočo kapacitivnost. To smo storili za vse delne kapacitivnosti v vezju. Nato smo postopek 
ponovili še z uporabo numeričnih simulacij v programskem paketu Comsol Multiphysics (ver. 5.0) 
[123], ki temelji na metodi končnih elementov (FEM). Načrt tiskanega vezja, oziroma robove 'gerber' 
datotek smo uvozili v programski paket Comsol in na ta način ustvarili potrebno geometrijo za nadaljnjo 
analizo. Elektrostatično polje med linijami smo vzpostavili s priklopom napetosti 1 V  med analizirani 




liniji, medtem ko smo ostale linije pustili odklopljene s pridobljenim plavajočim potencialom. Delne 
kapacitivnosti med linijami smo določili iz elektrostatične energije, ki je določena z integracijo gostote 
elektrostatične energije (Slika 3.15 levo). 
 
Slika 3.15: Porazdelitev elektrostatične energije na zgornji strani tiskanega vezja (levo). Porazdelitev potenciala 
na zgornji strani tiskanega vezja. V tem primeru je napetost priklopljena med sponkama VCC in GND, medtem 
ko ostale linije pridobijo plavajoči potencial (desno). 
Na robovih linij je pričakovano večje električno polje, prav tako gostota elektrostatične energije, kar je 
vidno na sliki 3.15. S pomočjo simulacij smo določili vse delne kapacitivnosti, ki nastanejo na tiskanem 
vezju kot posledica načrtane geometrije in jih na koncu primerjali z rezultati meritev dobljenih s 
pomočjo LCR metra. Posebnost načrta tiskanega vezja je bila uvedba tako imenovanega zaščitnega 
obroča ('guard ringa') za zmanjšanje izhodne parazitne kapacitivnosti med sponkama 1 in 0. Izhodno 
sponko 1 smo s pomočjo napetostnega sledilnika objeli s površino, ki ima enak potencial kot sponka 1 
in na ta način preprečili njen poljski tok na ozemljitveno linijo 0. Na sliki 3.16 so prikazane vse vrednosti 
delnih kapacitivnosti. Iz rezultatov se da razbrati in sklepati na pomembnost posameznih točk na 
tiskanem vezju, kjer parazitne kapacitivnosti še posebej izstopajo. To je hkrati tudi izhodišče za 
nadaljnjo optimizacijo tiskanega vezja. 
 
Slika 3.16: Primerjava vpliva delnih parazitnih kapacitivnosti med posameznimi linijami v vezju pridobljenimi s 
pomočjo simulacij in meritev. 
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Na tem mestu velja opomniti, da so vrednosti parazitnih kapacitivnosti odvisne tako od načrtovane 
geometrije kot tudi od tehnologije izdelave tiskanega vezja. Namreč, na vrednost kapacitivnosti poleg 
same oblike, debeline in dolžine linij vpliva tudi vrsta medija in razmik med njimi. 
3.4.2.3 Eksperimentalna analiza in rezultati testiranja 
Eksperimentalni preizkus delovanja načrtanega napetostno krmiljenega tokovnega vira smo izvedli s 
pomočjo merilne platforme Red Pitaya [91], kot prikazuje slika 3.17. Znotraj merilnega dela 
eksperimentalne postavitve smo zajemali vhodno ali krmilno napetost in izhodni tok čez breme 
tokovnega vira. Podatke smo shranili in jih poslali na osebni računalnik, kjer smo izvedli nadaljnjo 
rekonstrukcijo, analizo in prikaz rezultatov meritev. Za rekonstrukcijo amplitude in faze merjenih 
signalov smo uporabili digitalno implementacijo frekvenčno odzivnega analizatorja v programskem 
paketu Matlab. Meritev smo izvedli na frekvenčnem območju od 1 kHz  do 1 MHz  z bremeni od 
100   do 100 k . 
 
Slika 3.17: Merilna shema eksperimentalne analize tokovnega vira. 
Kot rezultat meritev vhodne napetosti in izhodnega toka tokovnega vira smo določili magnitudo in fazo 
transkonduktančne funkcije in jo prikazali v odvisnosti od frekvence za različna bremena (Slika 3.18 in 
3.19). To smo storili tako z uporabo zaščitnega obroča kot brez. Pri nizkih frekvencah parazitne 
kapacitivnosti ne pridejo do izraza, pri frekvencah višjih od 100 kHz  pa njihov vpliv ne smemo 
spregledati (Slika 3.20). 
 
Slika 3.18: Magnituda frekvenčnega odziva transkonduktančne funkcije z uporabo zaščitnega obroča. 





Slika 3.19: Faza frekvenčnega odziva transkonduktančne funkcije z uporabo zaščitnega obroča. 
Kot je razvidno iz slike 3.18 ima tokovni vir boljše frekvenčne lastnosti pri manjših bremenih. Poleg 
parazitnih kapacitivnosti in manjšanja izhodne impedance vezja je eden od razlogov za upadanje 
izhodnega toka tudi kapacitivnost samega bremena, ki skupaj z upornostjo ustvarja pol in zmanjšuje 
zgornjo frekvenčno mejo delovanja. 
 
Slika 3.20: Magnituda frekvenčnega odziva transkonduktančne funkcije z in brez zaščitnega obroča. 
Uporaba zaščitnega obroča v našem primeru načrta ni prišla toliko do izraza (Slika 3.20) zaradi večje 
kapacitivnosti bremena v primerjavi z izhodno parazitno kapacitivnostjo in zaradi majhnih dimenzij 
tiskanega vezja oziroma linij. Delnim parazitnim kapacitivnostim se v celoti ni možno izogniti in 
ostajajo osrednja težava pri načrtovanju tovrstnih vezij, lahko pa njihov vpliv zmanjšamo ali 
kompenziramo. Kompenzacija je izvedljiva z dodatnim vezjem v obliki negativnega impedančnega 
pretvornika (NIC) ali splošnega impedančnega pretvornika (GIC) [92]. Imenuje se aktivna kapacitivna 
kompenzacija. S tem prijemom se lahko delno znebimo vpliva izhodne parazitne kapacitivnost, poveča 
pa se kompleksnost vezja. 
Znotraj eksperimentalne analize smo rezultate dobljene s pomočjo realnih meritev preverili in primerjali 
še z rezultati simulacij v programskem paketu Spice. Simulacijsko vezje smo načrtali upoštevajoč delne 
kapacitivnosti med linijami izmerjene na tiskanem vezju pred vstavitvijo elementov. V osnovno vezje 
smo med posamezne sponke dodali izmerjene delne kapacitivnosti, kot prikazuje slika 3.21 in prikazali 
frekvenčno odvisnost izhodnega toka pri različnih bremenih (Slika 3.22). 




Slika 3.21: Simuliran napetostno krmiljen tokovni vir z dodatkom izmerjenih delnih kapacitivnosti. 
Rezultati simulacij so primerljivi s tistimi dobljenimi z meritvami (Slika 3.18).  
 
Slika 3.22: Frekvenčna odvisnost izhodnega toka analiziranega tokovnega vira pri različnih bremenih s pomočjo 
simulacij v programskem paketu Spice. 
Na tem mestu naj omenimo, da so delne kapacitivnosti pridobljene s pomočjo meritev ali simulacij 
'največje možne' oziroma nadomestne. V našem primeru smo delne kapacitivnosti med dvema linijama 
ob prisotnosti drugih linij v vezju določali na način, da smo med analizirani liniji priključili napetostni 
vir, medtem ko smo ostale linije pustili plavajoče. Na ta način smo določili vse nadomestne 
kapacitivnosti med dvema točkama v vezju, ki smo jih poimenovali delne ali parazitne. Za določitev 
prave delne (ne nadomestne) kapacitivnosti med posameznimi točkami v vezju bi morali rešiti sistem 
enačb s pomočjo vektorjev naboja in potenciala [93]. Po priključitvi napetostnega vira med določeni 
liniji se ostale linije naelektrijo s preostalim nabojem in pridobijo določen potencial. Vrednosti 
potencialov bodo zaradi linearnosti proporcionalne skupnemu naboju, kar zapišemo z uvedbo 
potencialnih koeficientov. Postopek ponavljamo za vse linije v vezju s potencialnimi prispevki 
posameznih elektrin, kjer jih na koncu seštejemo in dobimo povezavo: 
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(3.12) 
Ta zapis je splošen in velja za poljubno oblikovana prevodna telesa. Ko torej poznamo potencialne 
koeficiente, moremo z aritmetiko določiti delne kapacitivnosti. Na podlagi izračunov lahko tudi 
priredimo modelno vezje. Opisan princip določevanja delnih kapacitivnosti presega okvir našega dela, 
ampak smo ga kljub temu v grobem opisali. Razlog temu je namreč ta, ko imamo enkrat uvoženo 
geometrijo tiskanega vezja v programski paket Comsol, nam ta omogoča enostavno reševanje opisane 
problematike. V našem primeru smo se zadovoljili z določevanjem nadomestne kapacitivnosti med 
dvema linijama. 
3.4.2.4 Zaključek 
Temelj vsakega bioimpedančnega merilnega sistema je vzbujalni vir. Ta je lahko tokovni z merjenjem 
rezultirajoče napetosti ali pa napetostni z merjenjem rezultirajočega toka. V našem primeru smo se 
odločili za implementacijo napetostno krmiljenega tokovnega vira, predvsem zaradi njegove vsesplošne 
uporabe in lažje zagotovitve električne varnosti, čeprav je izvedba napetostnega vira v splošnem 
nekoliko cenejša in enostavnejša. Načrtan in izdelan tokovni vir temelječ na Howlandovem vezju smo 
kasneje uporabili kot podsklop bioimpedančnega merilnega sistema. Za oceno kvalitete in natančnosti 
vira smo izvedli analizo, ki je zajemala predvsem vpliv parazitnih kapacitivnosti na izhodne parametre. 
Znano je, da se parazitnim kapacitivnostim ne da v celoti izogniti, vendar z optimalno načrtanim 
tiskanim vezjem lahko njihov vpliv v veliki meri zmanjšamo. Na trgu obstaja veliko število programskih 
paketov za analizo tiskanih vezij, vendar so ti praviloma zelo dragi in neprilagodljivi. Analiza s pomočjo 
programskega paketa Comsol, ki je splošen in omogoča reševanje fizikalnih problemov, se je pokazala 
več kot zadovoljiva zamenjava. Ko imamo enkrat definirano geometrijo problema, v našem primeru 
načrt tiskanega vezja, nam program omogoča izčrpno analizo velikega števila parametrov kot so vpliv 
temperature, atmosfere, zunanjega motilnega polja itd. Tovrsten pristop reševanja problema vpliva 
parazitnih kapacitivnosti omogoča analizo in optimizacijo, ne odpravlja pa problema v celoti. 
3.4.3 Programska implementacija frekvenčno odzivnega analizatorja (FRA) in 
analitična ter eksperimentalna raziskava pomembnosti sinhronizacije 
referenčnega signala znotraj bioimpedančnega merilnega sistema 
Frekvenčno odzivni analizatorji (FRA) so pogosto uporabljeni v impedančnih meritvah kot ključen 
sklop sistema za filtriranje in rekonstrukcijo izmerjenih signalov. Srečamo jih tako v analogni kot 
digitalni obliki, čeprav zadnje čase prevladuje digitalna implementacija. Bioimpedančni merilni sistemi, 
ki vsebujejo FRA, potrebujejo za verodostojno rekonstrukcijo signalov referenčna signala premaknjena 
za 90° [53]. Biološka tkiva kot merjenec običajno vzbujamo z izmeničnim tokom ali napetostjo, medtem 
ko rezultirajočo izmerjeno napetost ali tok rekonstruiramo z uporabo FRA pri referenčni frekvenci. Kot 
smo že omenili v poglavju 3.1.2.2 v enačbi 3.8, pri množenju referenčnega signala z izmerjenim dobimo 
kot rezultat komponenti, ki v izrazu vsebujeta vsoto in razliko frekvenc. Če imata izmerjeni in referenčni 
signal popolnoma enaki frekvenci, se del izraza, ki vsebuje razliko frekvenc, izniči in ostane le 
enosmerna komponenta, ki je proporcionalna amplitudi izmerjenega signala in kosinusu faznega kota, 
medtem ko izraz z vsoto frekvenc odstranimo s pomočjo nizkoprepustnega sita. Signala, ki pa nimata 
popolnoma enakih frekvenc pri rekonstrukciji, bosta ob dovolj visoki mejni frekvenci sita in ustreznem 
času povprečenju povprečena proti nič zaradi nenehno se spreminjajoče faze [94]. Če sta oba signala 
(tako merjeni kot referenčni) generirana s pomočjo enake ure, potem ni potrebe po sinhronizaciji in 
vrednost bioimpedance je možno določiti tudi brez merjenja in rekonstrukcije vzbujalnega signala [54]. 
Odvisno od aplikacije in implementacije FRA v merilnem sistemu je referenčni signal možno generirati 
na več različnih načinov. Najbolj pogost način je generiranje reference s pomočjo mikrokrmilnika, s 
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katerim generiramo tudi vzbujalni signal. V tem primeru s sinhronizacijo signalov nimamo težav, ker 
uporabljamo enako uro. Težave se pojavijo, kadar za generiranje referenčnega signala uporabljamo 
različno uro ali izvor, kot za generiranje vzbujalnega signala. 
Pri naši analizi bo poudarek na vlogi FRA v bioimpedančnem merilnem sistemu, kjer sta merilni in 
signalno procesirni del fizično ločena. Posebno pozornost smo namenili problematiki nesinhronizacije 
znotraj FRA. Z omenjeno težavo se lahko srečamo tudi v primeru frekvenčnega lezenja, ki opisuje 
odstopanje generirane frekvence od nazivne in ga lahko povzroči sprememba temperature, vlage, 
pritiska ali pa preprosto spremembe skozi daljše časovno obdobje [95]. Raziskali bomo ali je možno 
natančno določiti vrednost bioimpedance s pomočjo FRA in vzbujalnim virom določene frekvence brez 
sinhronizacije referenčnega in merjenih signalov (vzbujanja in odziva). Analizirali smo tudi vpliv 
nekaterih parametrov, kot so število merjenih period, faza in šum signalov na natančnost meritev in 
določitev bioimpedance. 
3.4.3.1 Izračun bioimpedance s pomočjo frekvenčno odzivnega analizatorja 
Na sliki 3.23 je prikazan splošen bioimpedančni merilni sistem z ločenim merilnim delom od signalno 
procesirnega. 
 
Slika 3.23: Splošen bioimpedančni merilni sistem. 
Sistem vsebuje vzbujalni vir s pomočjo katerega vzbujamo merilni objekt (DUT – 'device under test'), 
komponento za meritev odziva in vzbujanja, analogno-digitalni pretvornik in frekvenčno odzivni 
analizator s katerim filtriramo in rekonstruiramo izmerjene signale ter določimo bioimpedanco 
merjenca. Meritev vzbujalnega signala lahko izpustimo, če natančno poznamo vrednosti amplitude in 
faze. Ampak v mnogih primerih je, ne glede na dodatno kompleksnost, meritev vzbujalnega signala 
smiselna, saj pridobimo pri natančnosti meritev. 
Pri teoretični analizi predpostavimo, da sta oba merjena signala, tako vzbujanje v obliki toka ( )i t  kot 
odziv v obliki napetosti ( )u t , sinusna s frekvenco f , amplitudama I  in U , fazama I  in U  ter 
dodano komponento ( )n t , ki predstavljata šum in prispevek višjih harmonskih komponent (enačbi 3.13 
in 3.14). 
( ) sin(2 ) ( )ii t I ft n t           (3.13) 
( ) sin(2 ) ( )uv t U ft n t           (3.14) 
Signala po pretvorbi v diskretno obliko s pomočjo pretvornika A/D in vzorčne frekvence Sf  zapišemo 
kot: 
   sin(2 )i
S
f
i k I k n k
f
     
 
0,1,..., 1k K 
    (3.15) 




   sin(2 )u
S
f
v k U k n k
f
     0,1,..., 1k K      (3.16) 
     
kjer parameter k  predstavlja število zajetih (vzorčenih) točk. Z razmerjem / Sk f  lahko izrazimo 
merilni čas, ki mora biti celoštevilski množitelj izraza 1 / f , če želimo zagotoviti celo število zajetih 
period sinusnega signala. Parameter   v enačbi 3.15 se nanaša na sistematično fazno napako, ki nastane 
v primeru nesinhronega vzorčenja dveh kanalov A/D pretvornika. 
S pomočjo digitalnega FRA lahko rekonstruiramo amplitudo in fazo rezultirajočega odziva na 
merjenem objektu neposredno s primerjavo z referenčnim signalom enake frekvence. Enako velja za 
rekonstrukcijo vzbujalnega signala. Slika 3.24 prikazuje dvo-kanalni FRA za rekonstrukcijo obeh 
merjenih signalov in izračun bioimpedance ter zapis v polarni obliki. V nadaljevanju bomo analizo 
rekonstrukcije izvedli le za odziv (napetost v našem primeru) in analogijo kasneje uporabili tudi za 
vzbujanje. 
 
Slika 3.24: Shematski prikaz dvo-kanalnega frekvenčno odzivnega analizatorja (FRA) za določitev 
bioimpedance. 
Kot smo že omenili, je možno referenčni signal generirati na več načinov, odvisno od izvedbe merilnega 
sistema in zahtev aplikacije [48,96]. V primeru naše analize smo referenčni signal generirali ločeno od 
vzbujalnega in tako omogočili spreminjanje frekvence. Referenčni signal lahko zapišemo kot: 





    0,1,..., 1k K       (3.17) 





    0,1,..., 1k K       (3.18) 
     
in po množenju z odzivom (Slika 3.24) dobimo rezultat, ki je sestavljen iz prispevka razlike frekvenc in 
seštevka frekvenc (enačbi 4.19 in 4.20). 
         
1
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s s
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         
 
 (3.19) 
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V primeru popolnoma enakih frekvenc referenčnega in analiziranega signala ( )rf f  se zgoraj zapisan 
izraz poenostavi v  
     
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(3.21) 
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z uvedbo faznega kota 
u u r    . 
Rezultat množenja v primeru enakih frekvenc je sestavljen iz enosmerne komponente, signala dvakratne 
frekvence in šumnih prispevkov. Pri koherentnem vzorčenju je merilni čas enak celoštevilčnem seštevku 




        
(3.23)
 
    
 
kjer smo z N  označili število period, z k  število vzorčenih točk in z M  razmerje /Sf f . 
V zadnjem koraku rekonstrukcije je potrebno izvesti še filtriranje rezultata po množenju z referenco. 
V primeru analogne izvedbe FRA to izvedemo s pomočjo nizkoprepustnega sita, v primeru digitalne 
implementacije pa najpogosteje uporabimo integracijske funkcije. V našem primeru smo filtriranje 
izvedli s pomočjo funkcije povprečenja, ki je posebna izvedba premikajočega povprečenja n-tega reda 
('moving average filter'). 
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Tovrstna sita imajo lastnost dobrega odstranjevanja naključnega šuma z ozkim prehodnim področjem 
[97,98]. V zakup moramo vzeti tudi dejstvo, da FRA niso sposobni v celoti odstraniti šumnih in višje 
harmonskih komponent zaradi omejenega časa trajanja meritev. Za popolno odstranitev šuma in višjih 
harmonikov bi potrebovali neskončno dolgo meritev. Tako z vsakim povečanjem števila vzorčenih 








         
(3.26) 
kjer je 
rf  nazivna frekvenca signala, f  pa pasovna širina sita [99]. 
Po operaciji filtriranja oziroma povprečenja dobimo na izhodu FRA realno (enačba 3.27) in 
imaginarno (enačba 3.28) komponento, ki ju lahko kasneje pretvorimo v polarno obliko. 
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Realna in imaginarna komponenta vsebujeta fazno odvisnost, ki pa se je 'znebimo' pri izračunu 
amplitude analiziranega signala (enačba 3.29). Fazo pa določimo s pomočjo enačbe 3.30. 
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Analizo rekonstrukcije merjenega signala smo izvedli le za odziv, v našem primeru napetost. Po enakem 
postopku to storimo še za vzbujanje (tok). Po končani rekonstrukciji obeh signalov izračunamo vrednost 
bioimpedance: 
   
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Natančnost določitve bioimpedance zavisi tako od merilnih kot tudi od signalno procesirnih parametrov. 
V nadaljevanju se bomo omejili predvsem na analizo vpliva nesinhronizacije in števila vzorčenih period 
znotraj frekvenčno odzivnega analizatorja na končni rezultat. 
3.4.3.2 Vpliv različnih parametrov na izračun bioimpedance 
• Nesinhronizacija med referenčnim in merjenim signalom enega kanala FRA 
FRA za svoje delovanje potrebuje referenco. Teoretično bi lahko za referenčni signal uporabili tudi 
generiran vzbujalni signal pod pogojem velikega razmerja signal-šum. FRA namreč izvede 
rekonstrukcijo pri vseh frekvenčnih komponentah, ki jih vsebuje referenčni signal. Zaradi tega je veliko 
bolj smiselno uporabiti referenčni signal zunanjega izvora in na ta način zagotoviti večje razmerje 
signal-šum. V tem primeru pa lahko pride do problema sinhronizacije, kajti merjen in referenčni signal 
lahko frekvenčno odstopata. Zanima nas kakšno napako lahko pričakujemo v primeru nesinhronizacije 
signalov pri različnih pogojih meritev. V ta namen smo v nadaljevanju analizirali razmere znotraj FRA 
v primeru frekvenčnega odstopanja, tako za posamezen rekonstruiran signal, kot tudi za določitev 
končnega rezultata v obliki bioimpedance. Frekvenčno odstopanje smo označili kot 
rf f f   . 
V primeru frekvenčnega odstopanja reference od merjenega signala (
rf f ) in uvedbe po množenju 
dobimo: 
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Filtriranje ali povprečenje množenja ne rezultira v enosmerni komponenti proporcionalni  cos u  za 
realno in  sin u  za imaginarno komponento rezultata, temveč v mnogo bolj kompleksnem rezultatu, 
ki je odvisen od razmerja /f f , fazne razlike 
Z u i     ter števila vzorčenih period N . 
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Amplitudo in fazo merjenega odziva izračunamo po enakem postopku kot za sinhronizirana signala s 
pomočjo enačb 3.29 in 3.30 in ju lahko med seboj primerjamo. Primerjavo izvedemo in izrazimo s 
pomočjo relativne napake za amplitudo in absolutne napake za fazo rekonstruiranega signala. 














       
(3.36)
 
     
 
 
Slika 3.25: Potek relativne napake določene amplitude odziva v odvisnosti od /f f  (pri 50N  ). 
Vrednost napake amplitude je enaka nič, ko sta frekvenci sinhronizirani in takrat velja / 0f f   
(Slika 3.25). Z naraščanjem parametra /f f  narašča tudi vrednost napake in se približuje vrednosti 
100 % , ne glede na vrednost faznega kota. Na tem mestu naj opozorim, da so v praksi frekvenčna 
odstopanja zelo majhna, prav tako tudi napake. Odstopanja ali frekvenčna lezenja zaradi spremembe 
temperature, pritiska ali daljše časovne spremembe v praksi običajno merimo v enotah na milijon (ppm- 
'parts per million'). V literaturi lahko zasledimo na primer, da se te vrednosti gibljejo v območju od ~




20 ppm  do ~100 ppm  pri spremembi temperature za približno  20 °C , odvisno od tipa časovnega vira 
in zunanjih parametrov, ki vplivajo na spremembe [95]. 
Absolutno napako določenega faznega kota odziva izračunamo kot: 
( )
r rU U f f U f f
     
       
(3.37)
 
    
 
 
Slika 3.26: Potek absolutne napake določenega faznega kota odziva v odvisnosti od /f f (pri 50N  ). 
Za razliko od relativne napake amplitude ima absolutna napaka faznega kota linearen potek, ki s 
parametrom /f f  narašča in se periodično ponavlja (Slika 3.26). 
FRA ima realno ('in-phase') in imaginarno komponento ('quadrature'), ki sta v primeru 
sinhroniziranih frekvenc 
rf f  proporcionalni  cos u  in  sin u . Takrat velja enakost vrednosti 
faznih kotov: 
arccos(2 ) arcsin(2 )
r r








V primeru nesinhronizacije 
rf f  pa enačba (3.38) ne velja več. Nastane fazna razlika, ki jo lahko 
zapišemo kot: 
( ) arccos(2 ) arcsin(2 )
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in jo lahko potencialno uporabimo pri sinhronizaciji. Potek napake med realno ali imaginarno 
komponento faznega kota ima namreč samo en minimum in takrat je napaka enaka nič z enakima 
faznima kotoma (Slika 3.27). To se zgodi kadar sta frekvenci referenčnega in merjenega signala 
sinhronizirani. To lahko izkoristimo za programsko implementacijo iteracijske metode, s katero bi 
poiskali minimum poteka in na ta način zagotovili sinhronizacijo. 




Slika 3.27: Potek napake med realno in imaginarno komponento faznega kota. 
• Odvisnost izračuna bioimpedance od parametra Δf / f  in fazne razlike Zθ   
Nesinhronizacija znotraj dvo-kanalnega FRA povzroči napake pri rekonstrukciji amplitude in faze 
posameznega kanala, kot tudi končnega rezultata v obliki bioimpedance. Rezultat zavisi od parametra 
f , fazne razlike med rekonstruiranima signaloma in števila vzorčenih period N . Pri nadaljnji analizi 
bomo predpostavili, da sta analizirana signala idealne sinusne oblike z enakima frekvencama in 
različnima faznima kotoma. Oba signala bomo primerjali z enako referenco. Če je vhodni ali analizirani 
signal frekvenčno premaknjen za f  v primerjavi z referenčnim, bo izhod FRA osciliral s frekvenco 
f , kar vidimo na sliki 3.28. 
 
Slika 3.28: Izhod realnega dela prvega kanala FRA za sinhronizirani in nesinhronizirani frekvenci. 
Na enak način kot smo izrazili relativno ter absolutno napako amplitude in faze za posamezen 
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Poteka obeh napak kažeta linearno naraščanje z naraščanjem parametra /f f . Naklon krivulje ali 
občutljivost linearnega poteka krivulje napake je odvisen od fazne razlike med merjenima signaloma. Z 
manjšanjem faznega kota upada tudi vrednost napake in je pri 0z    enaka nič. Iz tega lahko sklepamo, 
da nesinhronizacija med merjenim in referenčnim signalom znotraj posameznega kanala ne vpliva na 
končni rezultat bioimpedance le, če sta signala v fazi in velja 0z   . V ostalih primerih dobimo 
linearno sistematično napako, ki se veča z odstopanjem frekvence (Slika 3.29 in 3.30). 
 
Slika 3.29: Relativna napaka amplitude (%) kot funkcija parametra /f f  in faze pri 10N  . 
 
Slika 3.30: Absolutna napaka faze (°) kot funkcija parametra /f f  in faze pri 10N  . 
Na sliki 3.31 sta prikazani rekonstruirani amplitudi analiziranega vzbujanja in odziva ter izračunana 
vrednost magnitude bioimpedance. Nepravilnosti, oziroma numerične napake se pojavijo le v točkah z 
zelo majhnimi amplitudami (teoretično pri amplitudi enaki nič) zaradi zaokroževanja. Numerično 
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analizo za prikaz izračuna bioimpedance smo izvedli pri 20N   vzorčenih periodah, faznem kotu med 
signaloma 0Z u i       in amplitudami signalov 1VSU  , 1ASI   in 1VRU   ter jo prikazali v 
odvisnosti od parametra /f f . Na sliki 3.31 in 3.32 je vidno, da se magnituda in faza bioimpedance 
ne spreminjata kljub frekvenčnemu odstopanju in naraščanju parametra /f f . Z večanjem faznega 
kota med analiziranima signaloma pa se z naraščanjem frekvenčnega odstopanja pojavi linearna napaka. 
 
Slika 3.31: Rekonstruirani amplitudi ( U  in I ) in izračunana magnituda bioimpedance ( Z ) v odvisnosti od 
/f f  pri 10N  . 
 
Slika 3.32: Rekonstruirani fazi (
U  in I ) in izračunana faza bioimpedance (  ) v odvisnosti od /f f pri 
10N  . 
• Odvisnost od števila vzorčenih period N  in fazne razlike 
Zθ  
Število vzorčenih period N  ima pomembno vlogo pri rekonstrukciji signalov, saj močno vpliva na 
natančnost končnega rezultata. Mnogokrat se pri merjenju zahteva zelo kratek merilni čas z omejenim 
številom zajetih period, kar je še posebej problematično pri nizkih frekvencah. Drugi zelo pogost razlog 
omejevanja vzorčenih period je majhna vsebnost šuma v signalu. Na ta način s pretiranim povečevanjem 
vzorčenih period ne izboljšujemo razmerja signal/šum, temveč samo daljšamo čas meritev. V primeru 
izračuna bioimpedance znotraj FRA (enačba 3.31) lahko število vzorčenih period prav tako vpliva na 
končni rezultat. Še več, povečanje faznega kota med odzivom in vzbujanjem rezultira v večji napaki 




določitve magnitude in faznega kota bioimpedance. Napaka je še posebej izrazita pri manjšem številu 
vzorčenih period. Na sliki 3.33 je prikazana relativna napaka magnitude bioimpedance (%)z  določene 
s pomočjo idealnih sinusnih signalov pri prvih petih periodah. Potek napake je odvisen tudi od faznega 
kota 
Z u i     in z večanjem tega narašča. Pri faznem kotu 0Z    pa število vzorčenih period ne 
vpliva več na rezultat, kar velja tudi za celo število vzorčenih period. Če se hočemo izogniti vplivu 
števila vzorčenih period, moramo zagotoviti celoštevilčno vzorčenje period. Enako velja za absolutno 
fazno napako ( )z  , ki je prikazana na sliki 3.34. 
 
Slika 3.33: Relativna napaka magnitude (%)z  za prvih pet vzorčenih period pri različnih faznih kotih Z . 
  
Slika 3.34: Absolutna napaka faze ( )z   za prvih pet vzorčenih period pri različnih faznih kotih Z . 
• Odvisnost od števila vzorčenih period N , fazne razlike 
Zθ  in parametra Δf / f  
Doslej smo analizirali vpliv števila vzorčenih period na končni rezultat merjenja bioimpedance in 
pokazali, da fazni kot med rekonstruiranima signaloma močno vpliva na natančnost meritev, sedaj 
analizo razširimo tudi na primer nesinhronizacije znotraj FRA. Analizirali smo vpliv števila vzorčenih 
period N  na natančnost rekonstrukcije posameznih vzorčenih signalov pri različnih vrednostih 
parametra /f f  in pri faznem kotu med vzorčenima signaloma 30Z   . Vpliv smo prikazali s 
pomočjo relativne in absolutne napake amplitude ter faznega kota, tako za posamezne rekonstruirane 
signale, kot za končno vrednost izračunane bioimpedance. Če pogledamo potek napak na sliki 3.35 
vidimo, da potek napake za posamezne vzorčene signale ne kaže lastnosti konvergence, medtem ko 
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potek napake za magnitudo bioimpedance konvergira proti določeni vrednosti z večanjem števila 
vzorčenih period. 
 
Slika 3.35: Relativna napaka amplitude (%)  za prvih sedem vzorčenih period signala pri faznem kotu 
30Z   in različnih parametrih /f f . 
 
Slika 3.36: Absolutna napaka faze ( )   za prvih sedem vzorčenih period signala pri faznem kotu 30Z    in 
različnih parametrih /f f . 
Kot prikazujeta sliki 3.35 in 3.36, sta poteka napak amplitude in faze zelo podobna z linearnim 
odstopanjem pri različnih parametrih /f f . Vrednosti linearnih odstopanj pa lahko razberemo iz slik 
3.29 in 3.30. Naj omenimo, da smo tudi tukaj izvedli analizo s pomočjo idealnih sinusnih signalov, saj 
smo imeli namen prikazati le pomembnost vloge števila vzorčenih period v povezavi s frekvenčnim 
odstopanjem referenčnega signala. 




• Odvisnost od števila vzorčenih period N pri različnih vrednostih parametra signal-
šum (SNR) 
Kot smo že omenili, ima FRA poleg vloge rekonstrukcije tudi vlogo odstranjevanja šumnih prispevkov 
v merjenih signalih, ob pogoju ustreznega referenčnega signala (sinhronizirane frekvence). Popolna 
odstranitev šuma v praksi ni dosegljiva, ker bi za to potrebovali neskončno dolge meritve. Šum poleg 
drugih parametrov vpliva na natančnost meritev. Problem lahko povežemo z nesinhronizacijo 
referenčnega in merjenega signala, saj ta slabša razmerje signal/šum. V osnovi je razmerje signal/šum 
izračunane vrednosti bioimpedance odvisno od razmerij signal/šum posameznih rekonstruiranih 
signalov. Sliki 3.37 in 3.38 prikazujeta relativno napako amplitude in absolutno napako faze pri 
različnem številu vzorčenih period in različnem razmerju signal/šum posameznega signala. Napaki z 
naraščanjem števila vzorčenih period upadata in konvergirata proti vrednosti nič. 
 
Slika 3.37: Relativna napaka amplitude (%)  pri različnih parametrih SNR za prvih sedem vzorčenih period. 
 
Slika 3.38: Absolutna napaka faze ( )   pri različnih parametrih SNR za prvih sedem vzorčenih period. 
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3.4.3.3 Eksperimentalna analiza in rezultati meritev 
Eksperimentalna ocena napak izključno zaradi nesinhronizacije referenčnega signala je težko določljiva, 
saj izmerjeni in procesirani signali vsebujejo seštevek merilnih in procesirnih napak. Tako na natančnost 
meritev in določitev vrednosti bioimpedance vpliva več parametrov, vsak s svojim prispevkom 
negotovosti. Nekatere od teh napak so naključne in jih težko odpravimo, druge pa sistematične in so 
lažje odpravljive. Namen analize znotraj tega poglavja ni analizirati vseh prispevkov negotovosti, ampak 
opisat le problem sinhronizacije in dolžine zajema signalov ter vpliv le teh na končni rezultat. Tako smo 
eksperimentalno analizo izvedli s pomočjo izmerjenih signalov z vključenimi napakami, ki večinoma 
izvirajo iz merilnega dela. 
Eksperimentalna postavitev za potrditev teoretične in numerične analize je prikazana na sliki 3.39. 
Zasnovana je na prototipni prenosni merilni napravi, ki je bila razvita za splošne bioimpedančne meritve 
(poglavje 3.4.1).  
 
Slika 3.39: Bločni diagram eksperimentalne postavitve za analizo nesinhronizacije znotraj FRA. 
Vzbujalni signal znotraj merilnega dela smo generirali s pomočjo napetostno krmiljenega tokovnega 
vira, katerega smo krmilili s pomočjo sinusnega signala ustvarjenega z mikrokrmilnikom. V ta namen 
smo uporabili vgrajen D/A pretvornik z 10-bitno ločljivostjo s katerim smo ustvarili M  enako 
razmaknjenih vzorcev s časom trajanja   in periodo 
0 2T M   . Krmilni signal v diskretni obliki 
zapišemo kot: 
2 2
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(3.42) 
kjer je t k  in 0,1,2,3,..., 1k K  .  
Odziv merjenca (napetost) smo merili z instrumentacijskim ojačevalnikom INA826 z nastavljivim 
ojačenjem, medtem ko smo tokovni vzbujalni signal merili s transimpedančnim ojačevalnikom. Oba 
merjena signala smo nato pretvorili v diskretno obliko s pomočjo vgrajenega dvo-kanalnega A/D 
pretvornika z 12-bitno ločljivostjo. Hitrost vzorčenja smo prilagodili frekvenci generiranega signala na 
način, da smo zagotavljali celoštevilčnost zajetih period signala. Vzorčena signala odziva in vzbujanja 
smo nato poslali s pomočjo komunikacije WiFi na osebni računalnik, kjer smo z rekonstrukcijskim 




algoritmom določili vrednost impedance. Za prikaz problema sinhronizacije med referenčnim in 
merjenim signalom znotraj frekvenčno odzivnega algoritma smo frekvenco reference namerno 
spreminjali in tako simulirali nesinhronizacijo.  
Rekonstrukcijo odziva in vzbujanja ter prikaz izračunane bioimpedance smo analizirali na podoben 
način kot pri analitični in numerični obravnavi problema, kjer smo uvedbi parameter /f f . 
Sinhronizacijski test frekvenčno odzivnega analizatorja smo najprej izvedli na RC vezju (Slika 3.40) z 
nazivnimi vrednostmi elementov 
1 33 ΩR  , 100 nFC   in 2 1 kΩR   pri frekvenci vzbujalnega signala 
1 kHzf  , medtem ko smo frekvenco referenčnega signala (
Rf f f   ) spreminjali na območju med 
800 Hz  in 1200 Hz . 
 
Slika 3.40: RC vezje za sinhronizacijski test frekvenčno odzivnega analizatorja. 
Rekonstrukcija signalov in izračunana magnituda ter fazna vrednost bioimpedance v odvisnosti od 
parametra /f f  sta prikazani na sliki 3.41 in 3.42. 
 
Slika 3.41: Amplituda odziva in vzbujanja ter magnituda izračunane bioimpedance v odvisnosti od /f f . 
 
Slika 3.42: Faza odziva in vzbujanja ter njuna razlika v odvisnosti od /f f . 
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Analizo smo razširili še na frekvenčno območje med 1 kHz  in 40 kHz , kjer smo generirali referenčni 
signal z največjim odstopanjem frekvence 50 Hz . Izračunane vrednosti magnitude in faze 
bioimpedance imajo podoben potek kot na sliki 3.41 in 3.42, razlika je le v različnih vrednostih in ožjem 
področju analize pri višjih frekvencah (Slika 3.43 in 3.44). Za prikaz vpliva nesinhronizacije smo 
algoritem prilagodili do te mere, da smo spreminjali frekvenco referenčnega signala po korakih 1 Hz  
okrog frekvence vzbujalnega signala v območju 50 Hzf  . 
 
Slika 3.43: Amplituda odziva in vzbujanja ter magnituda izračunane bioimpedance v odvisnosti od /f f  pri 
frekvencah 1, 10, 20 in 40kHz. 
 
Slika 3.44: Faza odziva in vzbujanja ter njuna razlika v odvisnosti od /f f  pri frekvencah 1, 10, 20 in 40kHz. 
Kot prikazujeta sliki 3.43 in 3.44, ima magnituda in faza izračunane bioimpedance konstantno vrednost 
z rahlim naklonom, ki zavisi od fazne razlike med odzivom in vzbujanjem. Naj omenim, da smo pri 
eksperimentalni analizi omejili čas merjenja (število vzorcev) in z razmerjem frekvence in vzorčne 
frekvence zagotovili celoštevilčnost zajetih period.  
3.4.3.4 Zaključek 
Čeprav je osnovna ideja in princip določevanja vrednosti bioimpedance s pomočjo frekvenčno 
odzivnega analizatorja dokaj enostaven in direkten, moramo biti pozorni na morebitne težave, ki lahko 
nastopijo pri sami implementaciji tega v celoten sistem, še posebej pri procesirnem delu. Poleg mnogih 




prednosti FRA kot so odprava šumnih komponent, hitre analize in neposrednega izračuna končnega 
rezultata kaže ta tudi nekatere pomanjkljivosti. Te srečamo v obliki omejene odprave šuma, omejene 
občutljivosti in že omenjene frekvenčne nesinhronizacije. Bolj podrobno smo obdelali problem 
nesinhronizacije, ki lahko eventualno nastane zaradi ločenih urinih izvorov in frekvenčnega lezenja. 
Frekvenčno lezenje opisuje spremembo natančnosti generiranja določene frekvence zaradi sprememb 
temperature, vlage, pritiska ali enostavno zaradi staranja in je vedno prisotno, ampak običajno 
zanemarljivo majhno. Ne moremo se ga znebiti, lahko ga le omejimo in kontroliramo. Ena od rešitev so 
tudi hitre meritve, kjer se izognemo daljšim časovnim spremembam parametrov, ampak s tem 
zmanjšamo število zajetih period in posledično tudi razmerje signal/šum, kar je še posebej izrazito pri 
meritvah nižjih frekvenc.  
Vloga frekvenčno odzivnega analizatorja je poleg odprave šuma tudi rekonstrukcija posameznih 
signalov za nadaljnji izračun magnitude in faze bioimpedance. Če rekonstruiramo posamezen signal 
(odziv ali vzbujanje), nesinhronizacija znotraj FRA rezultira v povprečenju signala proti vrednosti nič v 
primeru velikega odstopanja. Če je odstopanje majhno, pa dobimo pri rekonstrukciji amplitude in faze 
manjše vrednosti. Mnogokrat načrtovalci tovrstnih merilnikov za sinhronizacijo uporabljajo fazno 
sklenjeno zanko, implementacijo sinhronizacijskega pulza ali sinhrono digitalno povprečenje, vendar 
vse to doprinese k veliko bolj kompleksni izvedbi in posledično zmanjšani hitrosti meritev. Kot smo 
prikazali v analizi, se vsem tem postopkom lahko v primeru izračuna bioimpedance izognemo, če 
rekonstruiramo znotraj istega FRA oba signala hkrati z uporabo istega referenčnega signala. Pri tem je 
pomembno opomniti, da še vedno rekonstrukcija posameznega signala vsebuje napake. Pozorni moramo 
biti tudi na fazni kot med rekonstruiranima signaloma, ker prav ta močno vpliva na potek napake pri 
rekonstrukciji. Pokazali smo, da v primeru idealnega sinusnega vzbujalnega signala in faznega kota nič 
med merjenima signaloma nesinhronizacija na izračun bioimpedance ne vpliva. Z naraščanjem faznega 
kota in odstopanja frekvence pa se napaka linearno veča. Enako smo ugotovili za fazni potek. Dodatna 
napaka znotraj FRA pa lahko nastane pri filtriranju, še posebej pri zelo kratkih meritvah. Tudi pri analizi 
vpliva števila zajetih period na določitev bioimpedance smo pokazali, da fazni kot med rekonstruiranima 
signaloma močno vpliva na natančnost končnega rezultata. Vse ugotovitve smo na koncu podprli še z 
eksperimentalno analizo, kjer smo idealne signale nadomestili z realnimi in na ta način potrdili njihovo 
veljavo. 
Če povzamemo, numerična in eksperimentalna analiza pokažeta naslednje: frekvenčna 
sinhronizacija znotraj FRA ni pomembna, če ima merjenec idealen uporovni značaj in je fazni kot med 
merjenima signaloma enak nič. V ostalih primerih napaka narašča linearno z večanjem faznega kota in 
odstopanjem frekvence. Z omenjenimi ugotovitvami smo pokazali pomembnost vloge frekvenčno 
odzivnega analizatorja v določevanju magnitude in faze bioimpedance merjenca in njegov prispevek k 
natančnosti celotnih meritev. 
3.4.4 Načrtovanje in razvoj bioimpedančnega merilnika zasnovanega na 
merilni platformi RedPitaya 
Hiter razvoj strojne in programske opreme na področju merilne tehnike omogoča izdelavo merilnikov, 
ki so manjši, zmogljivejši, z manjšo porabo in navsezadnje zelo prilagodljivi. Prav slednja lastnost, ki 
je posledica predvsem hitrega razvoja programske opreme, jih postavlja pred dosedanje merilnike. Eden 
od predstavnikov sodobnih merilnih inštrumentov je tudi merilna platforma RedPitaya (Slika 3.45), ki 
temelji na odprtokodni zasnovi in omogoča neskončno možnost spreminjanja programskega dela. 
Strojni del je zmogljiv, saj vsebuje procesor z vezjem FPGA, hitre analogne vhode in izhode, mrežno 
povezavo, protokol USB, z vsem skupaj pa upravlja operacijski sistem Linux. Platforma potrebuje 
napajalno napetost 5 V in pri največji obremenitvi porablja 2A . Dodana vrednost merilne platforme je 
tudi mrežna povezljivost, s pomočjo katere lahko enostavno upravljamo povezavo na določen IP naslov. 
RedPitaya ima naložen operacijski sistem Linux, ki se ga lahko spreminja na različnih programski 
nivojih, kompatibilen pa je tudi z programskim paketom Matlab in LabView [91]. 
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Ob vsem naštetem je bila merilna platforma RedPitaya idealna izbira za izdelavo bioimpedančnega 
merilnika, ki bi bil predvsem aplikacijsko prilagodljiv in prenosen. Cilj je bil načrtati, izdelati in preveriti 
delovanje merilnika z naslednjimi zahtevami: 
• naprava naj bo majhna in prenosna z možnostjo baterijskega napajanja. 
• jedro naj bo platforma RedPitaya z dodanim merilnim in programskim vmesnikom. 
• za rekonstrukcijo in izračun rezultata naj bo uporabljen frekvenčno odzivni analizator. 
• merilnik naj ima ločen merilni del od procesirnega. 
• posebnost naprave naj bo njena prilagodljivost različnim aplikacijam v smislu frekvenčnega 
območja meritev, dinamičnega območja meritev, možnosti stimulacije merjenega objekta, 
poljubne oblike vzbujalnega signala, več-elektrodnega merjenja, ločljivosti, hitrosti itd. 
 
Slika 3.45: Merilna platforma RedPitaya. Vir: [91] 
Za izdelavo bioimpedančnega merilnika je bilo potrebno obstoječi platformi dodati še vmesnik, ki 
omogoča varno generiranje vzbujalnega signala in merjenje odziva, program za rekonstrukcijo in 
krmiljenje celotnega merilnika ter priključni del z ustreznimi elektrodami. 
3.4.4.1 Načrtovanje 
Načrt naprave ali sistema temelječega na merilni platformi RedPitaya je prikazana na sliki 3.46. 
Sestavljen je iz treh delov: merilnega, procesirnega in priključnega. Priključni del je načrtovan za štiri-
elektrodno merjenje, kjer so napetostne sponke ločene od tokovnih. Možna je tudi prilagoditev in 
pretvorba sistema za dvo-elektrodno ali tri-elektrodno merjenje. Ker je naprava splošno uporabna, na 
izbiro tipa elektrod vplivajo zahteve aplikacije. 
 
Slika 3.46: Bločni diagram bioimpedančnega merilnega sistema zasnovanega na merilni platformi RedPitaya. 




Merilni del sistema je sestavljen iz merilne platforme RedPitaya in merilnega vmesnika. RedPitaya 
ima dva vhoda z vgrajenima A/D pretvornikoma s 14-bitno ločljivostjo in hitrostjo 125 MS/s , ki ju 
lahko uporabljamo na dveh napetostnih območjih in sicer na ±1 V  in ±20 V . Izhoda z vgrajenima D/A 
pretvornikoma sta prav tako 14-bitna s hitrostjo 125 MS/s  in napetostnim območjem ±1 V . Vhoda 
uporabimo za A/D pretvorbo merjenih signalov odziva in vzbujanja, medtem ko izhod uporabimo za 
krmiljenje tokovnega vira znotraj vmesnika (Slika 3.47). 
 
Slika 3.47: Bločni diagram merilnega vmesnika. 
Načrtali smo dve verziji vmesnika, prvo z enostranskim pozitivnim napajanjem 5 V  iz merilne 
platforme in drugo z obojestranskim napajanjem ±12 V  s pretvornikom DC/D 5/±12V . Princip 
delovanja obeh je enak, načrtovanje vmesnika z enostranskim napajanje pa zahteva nekoliko več 
pazljivosti, saj je potrebno v vezju zagotoviti tako imenovano 'virtualno maso'. Na sliki 3.48 je prikazan 
izdelan prototip merilnega vmesnika. 
 
Slika 3.48: Izdelano prototipno vezje vmesnika in povezava z RedPitayo s pomočjo priključkov tipa SMA. 
Procesirni del, ki hkrati služi za komunikacijo z RedPitayo in obdelavo izmerjenih podatkov smo 
implementirali s pomočjo programskega paketa Matlab in ga poimenovali kar programski vmesnik. Za 
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komunikacijo smo uporabili standardni protokol TCP/IP, medtem ko smo za krmiljenje RedPitaye 
uporabili standardne knjižnice ali SCPI ukaze. Programski vmesnik smo uporabili za nastavitev vseh 
potrebnih parametrov za izvajanje meritev, generiranje poljubnega vzbujalnega signala s pripadajočimi 
parametri za krmiljenje FPGA-ja, zajemanje izmerjenih signalov in implementacijo frekvenčno 
odzivnega analizatorja za rekonstrukcijo signalov ter izračun končnega rezultata. 
3.4.4.2 Načrtovanje merilnega vmesnika 
Merilni vmesnik je bil namensko razvit za merjenje signalov s pomočjo merilne platforme RedPitaya. 
Kot prikazuje slika 3.47, je sestavljen iz napajalnega dela, ojačevalnika napetostnega izmeničnega 
signala na vhodu, napetostno krmiljenega tokovnega vira za generiranje tokovnega vzbujalnega signala, 
transimpedančnega ojačevalnika za merjenje vzbujanja in instrumentacijskega ojačevalnika za merjenje 
odziva. Pri izvedbi z obojestranskim +/12V  napajanjem smo za generacijo napajalne napetosti ±12V 
uporabili stikalni DC/DC pretvornik. Pri enostranski izvedbi poseben napajalnik ni bil potreben, saj smo 
lahko neposredno uporabili napajanje +5V , ki je na voljo na merilni platformi. V nadaljevanju bomo 
podrobneje predstavili načrtovanje vmesnika z enostranskim napajanjem, ki ima kar nekaj posebnosti v 
primerjavi z obojestransko napajano izvedbo. 
• Vezje za ojačenje krmilnega signala 
Vgrajen D/A pretvornik v merilni platformi RedPitaya lahko generira napetostni signal z 
največjo temensko vrednostjo 2 V , zato ga je potrebno za doseganje višje krmilne napetosti 
ojačiti. V primeru enostranskega napajanja potrebujemo 'virtualno maso', ker moramo izmenični 
signal premakniti na polovico napajalne napetosti, da bi se izognili rezanju spodnjega vala 
signala. To naredimo z dodajanjem enosmerne komponente napetosti izmeničnemu signalu. 
Seštevek napetosti pa smo ojačili s pomočjo neinvertirajočega ojačevalnika vhodne napetosti, 
kot prikazuje slika 3.49. Takšno vezje smo uporabili zaradi tega, ker enosmerne komponente ne 
smemo ojačevati, ampak jo le prištejemo k ojačeni izmenični komponenti krmilnega signala. 
 
Slika 3.49: Asimetrično napajan neinvertirajoč ojačevalnik za ojačenje krmilnega napetostnega signala. 
Izhodno napetost seštevalnika označeno z 
sumU  lahko izrazimo kot 
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in vrednosti uporov nastavimo tako, da enosmerne komponente 
midU  ne ojačimo, izmenično 
komponento 
inU  pa ojačimo za poljuben faktor. Ojačen krmilni signal nato uporabimo za 
napetostno krmiljenje tokovnega vira.  
• Vezje za generiranje vzbujalnega signala 
Za generiranje vzbujalnega signala smo uporabili vezje opisano v poglavju 3.4.2. Z napetostno 
krmiljenim tokovnim virom generiramo izhodni tok, ki je sorazmeren vhodni krmilni napetosti 
sumU . Vir temelji na modificiranemu Howlandovemu vezju in je zasnovan okrog operacijskega 
ojačevalnika LMH6642 s pasovno širino 130 MHz , maksimalno strmino izhodne napetosti 
130 V/μs  in območjem napajalne napetosti od 2,7 V do 12,8 V . Tudi pri izvedbi tega vira smo 
uporabili upore s toleranco ±0,05 %  in se tako v veliki meri izognili odstopanjem izhodnih 
parametrov zaradi neusklajenih vrednosti uporov. Na sliki 3.50 je prikazano vezje napetostno 
krmiljenega tokovnega vira vključno z napetostnim delilnikom za generiranje enosmerne 
referenčne napetosti (virtualne mase) in zaščitnim obročem za zmanjšanje vpliva izhodne 
parazitne kapacitivnost. 
 
Slika 3.50: Enostransko napajan napetostno krmiljen tokovni vir. 
Vrednosti uporov v vezju smo nastavili tako, da z vrednostjo napetostne amplitude 1 V  
generiramo izhodni tok 1 mA . Enosmerno referenčno napetost ( / 2CCU ) potrebno za pravilno 
delovanje vezja pa generiramo s pomočjo napetostnega delilnika in sledilnika. 
• Vezje za meritev odziva 
Meritev odziva smo izvedli s pomočjo instrumentacijskega ojačevalnika. Od diferencialnega 
ojačevalnika se razlikuje po tem, da ima na obeh vhodih napetostna sledilnika za vhodno 
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impedančno prilagoditev. Poleg omenjene ima instrumentacijski ojačevalnik še naslednje dobre 
lastnosti: nizek šum, visoko odprto zančno ojačenje, visoko vhodno impedanco in veliko 
dušenje sofaznega vhodnega signala (CMRR - 'common mode rejection ratio'). Parameter 
CMMR je pokazatelj kvalitete , saj kaže v kolikšni meri lahko instrumentacijski ojačevalnik 
izniči sofazne signale, ki motijo diferenčno meritev in hkrati slabšajo razmere pri visokih 
frekvencah. Sofazna napetost pri merjenju odziva (napetosti) lahko povzroči, da se sorazmerno 
velik delež toka izgubi zaradi stresanih kapacitivnosti in tako ga merilnik ne uspe zaznati [100]. 
V našem primeru smo izbrali instrumentacijski ojačevalnik tipa INA826 s pasovno širino 
1 MHz  pri ojačenju 1, območjem napajalne napetosti od 2,7 V  do 36 V , nastavljivim 
ojačenjem s pomočjo zunanjega upora in faktorjem CMMR čez 100 dB . Slika 3.51 prikazuje 
načrtano enostransko napajano vezje za meritev odziva. Sestavljeno je iz instrumentacijskega 
ojačevalnika z referenčno napetostjo in vezja s tranzistorjem za nastavitev ojačenja. 
 
Slika 3.51: Enostransko napajano vezje za meritev odziva. 
Zaradi enostransko napajanega vezja smo uporabili tudi referenčni pin instrumentacijskega 
ojačevalnika in na ta način izhodni napetosti dodali enosmerno komponento, ki ima vrednost 
/ 2CCU . Ker referenčna sponka za pravilno delovanje potrebuje nizko impedanco priključnega 
vezja (manjšo od 5 Ω ), smo uporabili še sledilnik (Slika 3.51). Omogočili pa smo tudi 
spreminjanje ojačenje s pomočjo krmiljenega MOSFET tranzistorja, čeprav smo tekom meritev 
nastavili vrednost G=1. 
Izhodno napetost instrumentacijskega ojačevalnika _out instU  lahko zapišemo kot: 
_ _ _ _( ) ( )     out inst REF IN P IN N REF IN P midU U G U U U G U U   
 (3.44) 
kjer ojačenje ojačevalnika G  določimo na naslednji način: 
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        (3.45) 
Analogno obliko odziva ali izhodne napetosti instrumentacijskega ojačevalnika nato peljemo na 
A/D pretvornik, kjer odziv pretvorimo v diskretno obliko za nadaljnjo obdelavo. 
• Vezje za meritev vzbujanja 
Meritev vzbujalnega signala smo izvedli s pomočjo transimpedančnega ojačevalnika. Namen 
tega je pretvorba vhodnega toka generiranega s pomočjo napetostno krmiljenega tokovnega vira 
v izhodno napetost. To enostavno izvedemo s pomočjo merilnega upora, katerega vrednost 
moramo natančno poznati. Kot vidimo na sliki 3.52, ves tok steče čez merilni upor fR  in ne v 
operacijski ojačevalnik. Za pravilno delovanje vezja pozitivno sponko operacijskega 
ojačevalnika priključimo na 'virtualno maso' ali napetost / 2mid SSU U  ter na ta način izhodno 
napetost transimpedančnega ojačevalnika _out transU izrazimo kot: 
_  out trans mid BIA fU U i R         (3.46) 









        (3.47) 
'Transimpedanco' izrazimov Ω-ih in prav zaradi tega se vezje imenuje transimedančni 
ojačevalnik. 
 
Slika 3.52: Enostransko napajano vezje za meritev vzbujanja. 
Razlogov zakaj meriti vzbujalni signal ob že znanih parametrih je več. Po pomembnosti je na 
prvem mestu vpliv parazitnih kapacitivnosti znotraj tokovnega vira in posledično upadanje 
amplitude in faze vzbujalnega signala, kar smo omenili že v poglavju 3.4.2. Če bi bila izhodna 
impedanca tokovnega vira neskončna ne bi potrebovali transimpedančnega ojačevalnika, ker 
velikost bremena ne bi vplivala na tok. Ker pa ima izhodna impedanca tokovnega vira končno 
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vrednost, se razmere na bremenu lahko spremenijo. Poleg naštetega se lahko izhodni tok 
tokovnega vira spreminja tudi zaradi lezenja faze, popačenja signala ali nestabilnosti sistema. 
3.4.4.3 Merilni sistem RedPitaya 
Merilni sistem RedPitaya je zgrajen okrog procesorja Dual core ARM Cortex A9, ki skupaj z vezjem 
FPGA tipa Xilingx ZYNQ 7010 in delovnim spominom RAM DDR3 kapacitete 512 MB  tvori 
sistemsko procesno enoto. Sistem je opremljen še z mrežnim vmesnikom Ethernet, priključkom USB 
2.0, režo za spominsko SD kartico, vgrajenima A/D in D/A pretvornikoma ločljivosti 14-bitov in 
hitrostjo pretvorbe 125 MS/s  ter razširitvenim priključkom, ki omogoča priklop zunanjih digitalnih ali 
analognih signalov. Z vsem našteto strojno opremo upravlja operacijski sitem Linux [91]. 
Merilna platforma ima dva vhoda in dva izhoda s 14-bitno ločljivostjo in največjo hitrostjo vzorčenja 
125 MS/s , ki jih z zunanjimi enotami povežemo s pomočjo priključkov SMA. Vhoda delujeta na dveh 
napetostnih območjih, +/-1 V  ali +/-20 V , ki ju izberemo z ročnim pretikanjem in omogočata največjo 
ločljivost 0,122 mV ali 2,441 mV , medtem ko izhoda delujeta le na enem območju +/-1 V , kar 
omogoča največjo ločljivost 0,122 mV . Enega od izhodov uporabimo za generiranje napetostnega 
signala za krmiljenje tokovnega vira, medtem ko vhoda uporabimo za vzorčenje analognih izmerjenih 
signalov odziva in vzbujanja. Vzorčno frekvenco lahko spreminjamo programsko in sicer s pomočjo 
decimacijskih faktorjev. 
3.4.4.4 Rekonstrukcija izmerjenih signalov in izračun impedance 
Opisani merilni vmesnik služi le za meritev analognih signalov, medtem ko rekonstrukcijo kvantiziranih 
signalov in izračun končnega rezultata izvedemo znotraj procesirnega dela. Procesirni del je v celoti 
izveden programsko in sicer v programskem paketu Matlab. Znotraj programa generiramo krmilni 
napetostni signal določene frekvence in amplitude, ter takoj po vzbujanju merjenega objekta izvedemo 
zajemanje signalov in njuno rekonstrukcijo. Postopek ponavljamo za vse generirane frekvenčne 
vrednosti znotraj merilnega območja. Vzorčno frekvenco nastavljamo v odvisnosti od frekvence 
generiranega signala s pomočjo decimacijskega faktorja. Ta omogoča delitev največje hitrosti vgrajenih 
A/D pretvornikov z vrednostjo decimacijskega faktorja. Na ta način zagotavljamo in nadziramo število 
zajetih period signala, ki naj bi bil ne glede na frekvenco generiranega signala enak. Pred rekonstrukcijo 
programsko odstranimo še enosmerno komponento signala in določimo potrebno časovno bazo.  
Končno rekonstrukcijo signalov odziva in vzbujanja izvedemo v podprogramu, kjer smo 
implementirali dvo-kanalni frekvenčno odzivni analizator. S pomočjo postopka opisanega v poglavju 
3.4.3 izmerjenima signaloma odziva in vzbujanja določimo amplitudo in fazni kot, kar lahko zapišemo 
kot: 
_
_ _ _ _ _ _ _( )

     U X
j
U X out inst X IN P mid IN DIFF X U XU U G U U GU U e   
(3.48) 
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Vrednost upora fR  se z višanjem frekvence prav tako spreminja, zato smo njegovo impedanco natančno 
izmerili z LCR metrom QUADTECH 1920 in za vrednosti impedance v odvisnosti od merjenih frekvenc 
izdelali tabelo. Na ta način smo se izognili napaki zaradi preračunavanja ojačenja. 
Po rekonstrukciji signalov določimo še neznano vrednost merjene impedance s pomočjo enačb 3.48 in 
3.50: 
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3.4.4.5 Programski dizajn procesirnega dela 
Program procesirnega dela bioimpedančnega merilnika je napisan v programskem paketu Matlab in 
hkrati služi za komunikacijo z merilno platformo RedPitaya, kalibracijo sistema, generiranje krmilnega 
signala, rekonstrukcijo in obdelavo izmerjenih podatkov. Program komunicira s platformo s pomočjo 
standardnega protokola TCP/IP, odvisno od zahtev aplikacije. S pomočjo vmesnika nastavljamo 
komunikacijske in merilne parametre, izvedemo proceduro kalibracije in izbiramo način prikaza 
rezultatov meritev. Ker je bil osnovni cilj pri zasnovi merilnega sistema njegova prilagodljivost, 
procesirni del za razliko od merilnega dopušča spremembe in uporabnik ga lahko prilagaja zahtevam 
aplikacije. 
3.4.4.6 Kalibracija merilnega sistema 
Kalibracija ima pomembno vlogo v vsakem merilnem sistemu, tako tudi v bioimpedančnem. Je ključna 
za doseganje večjih natančnosti, ker se nekaterim napakam pri merjenju praktično ne moremo izogniti. 
Naključne napake lahko odpravimo s pomočjo funkcij povprečenja ali filtriranja, medtem ko 
sistematičnih s konstantnim prispevkom k celotni napaki ni možno in v ta namen uporabimo postopek 
kalibracije [101]. Pri bioimpedančnih merilnih sistemih sistematična napaka izvira predvsem iz 
merilnega, strojnega in priključnega dela inštrumentarija in je skupek napak, ki izvirajo iz stresanih 
kapacitivnosti, induktivnosti priključnih kablov, impedance stika elektrode-tkivo, sofazne napetosti in 
vhodne impedance merilnega inštrumenta. Slika 3.53 prikazuje nadomestno modelno vezje merilnega 
vmesnika opisanega bioimpedančnega sistema. Kapacitivnosti priključnih kablov smo pri tem 
zanemarili zaradi uporabe oklopljenih kablov, kjer je oklop na enakem potencialu kot signalna linija in 
na ta način zmanjšuje vpliv stresane kapacitivnosti [102,103]. Prav tako smo zanemarili in izpustili vpliv 
nizkofrekvenčnih motenj zaradi napajalne napetosti, ki je prav tako pogost problem pri bioimpedančnih 
merilnikih [104]. V našem primeru smo merilnik napajali enostransko (baterijsko) in se tovrstnim 
motnjam izognili. Ostajajo pa stresane kapacitivnosti, ki nastanejo med posameznimi signalnimi linijami 
in močno vplivajo na natančnost in končni rezultat meritev, kar je še posebej izrazito pri visokih 
frekvencah [102]. Na sliki 3.53 sta prikazani stresani kapacitivnosti 
1SC  in 2SC  kot posledica 
kapacitivnosti med linijami tiskanega vezja. Model na sliki 3.53 mogoče ne odraža popolnoma realnega 
stanja in je precej poenostavljen, ampak z njegovo pomočjo si lahko pomagamo pri oceni in 
ovrednotenju merilne napake. 




Slika 3.53: Nadomestno modelno vezje merilnega sistema. 
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Vrednosti 
1inZ  in 2inZ  predstavljata skupno vhodno impedanco uporabljenega instrumentacijskega in 
operacijskega ojačevalnika. Sestavljeni sta iz vhodne diferencialne impedance in stresane kapacitivnost. 
Modelirano vhodno impedanco proizvajalci običajno podajajo kot vzporedno vezavo upora velike in 
kondenzatorja majhne vrednosti. V našem primeru za uporabljen instrumentacijski ojačevalnik INA826 
ta znaša 20 GΩ||1 pF , za operacijski ojačevalnik LMH6642 pa 3 MΩ||2 pF . Pri rekonstrukciji 
odstranimo še enosmerni komponenti signala 
REFU  in midU  ter podobno kot z enačbo 3.51 izrazimo 
končno realno vrednost merjene impedance: 
_ __ _ 1
_
_ _ _ _ 1
 
    
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f out inst RU R DUT X in
DUT R
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Končno vrednost impedance smo izrazili že v enačbi 3.51, ampak brez upoštevanja modela in 
vključenih napak zaradi stresanih kapacitivnosti. Če primerjamo izraza 
_DUT XZ  in _DUT RZ ugotovimo, 
da obstaja med njima linearna povezava. Na tem mestu velja opozoriti tudi na dejstvo, da se z višanjem 
frekvence vrednost 1inZ  
zmanjšuje in to zaradi večanja stresane in vhodne kapacitivnosti 
instrumentacijskega ojačevalnika. Zaradi nelinearne frekvenčne odvisnosti izraz 3.55 postane zelo 
kompleksen in predpostavljen model v realnosti praktično odpove. Prav zaradi te nelinearne odvisnosti 
je potrebno uvesti kalibracijo merilnega sistema, katere cilj je poiskati povezavo med pravo vrednostjo 
_DUT RZ  in izmerjeno vrednostjo _DUT XZ  pri vsaki merilni frekvenci. To naredimo z meritvijo ene ali 




več referenčnih vrednosti, katere primerjamo z realnimi meritvami. Na podlagi primerjave pa izdelamo 
in uvedemo aproksimativno povezovalno funkcijo med primerjanima vrednostima.  
Ker se bioimpedančne meritve običajno izvajajo na širšem frekvenčnem in dinamičnem območju, 
tako je tudi z opisanim merilnim sistemom, moramo izbrati kalibracijo z več referenčnih vrednosti. S 
pomočjo le ene referenčne vrednosti ne moremo pokriti celotnega območja in meritve pri višjih 
frekvencah postanejo nenatančne [105]. Izbrali smo tri-referenčno kalibracijsko metodo [101,106]. 
Temelji na predpostavki, da med izmerjeno in pravo vrednostjo obstaja kvadratična relacija in ne 
linearna, ki jo zapišemo kot polinom druge stopnje, ki gre čez tri točke: 
2
2 1 0R X XZ k Z k Z k           (3.56) 
Z uporabo treh kalibracijskih referenc (RC vezij), njihovih znanih natančnih vrednosti ( _ 0refZ , _1refZ  in 
_ 2refZ ) in izmerjenih vrednosti impedance z načrtanim bioimpedančnim merilnikom ( _ _ 0m refZ , _ _1m refZ  
in _ _ 2m refZ ) fiksiramo tri točke na kvadratični krivulji z znanimi vrednostmi koordinat ( _ _ 0m refZ , _ 0refZ
), ( _ _1m refZ , _1refZ ) in ( _ _ 2m refZ , _ 2refZ ). Te tri znane točke določajo relacijo med RZ  in XZ  s 
kvadratično Lagrange-ovo interpolacijo [101]: 
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Natančne vrednosti _ 0refZ , _1refZ  in _ 2refZ  referenčnih kalibracijskih RC vezij določimo s pomočjo LCR 
metra QUADTECH 1920 pri vnaprej določenih merilnih frekvencah, medtem ko vrednosti _ _ 0m refZ , 
_ _1m refZ  in _ _ 2m refZ  določimo s pomočjo razvitega bioimpedančnega merilnika znotraj kalibracijskega 
postopka. Vse vrednosti zapišemo v kompleksni obliki. 
 
Slika 3.54: Referenčno kalibracijsko RC vezje. 
Tako pri vsaki vnaprej določeni vrednosti frekvence določimo povezovalno funkcijo med vrednostima 
impedance 
RZ  in XZ  s pomočjo izmerjenih vrednosti _ 0refZ , _1refZ in _ 2refZ  ter _ _ 0m refZ , _ _1m refZ  in 
_ _ 2m refZ . 
Vrednosti elementov kalibracijskega RC vezja smo določili na podlagi poenostavljenih električnih 
modelov bioloških tkiv in upoštevali, da so sestavljena iz zunajceličnega in znotrajceličnega medija ter 
celične membrane [107]. To enostavno modeliramo z dvema uporoma in kondenzatorjem, kot prikazuje 
slika 3.54 in je že opisano v poglavju 2. V tabeli 3.3 so navedene nazivne vrednosti elementov s 
karakteristično frekvenco
Cf  in največjim faznim kotom p . 
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Tabela 3.3: Nazivne vrednosti elementov treh kalibracijskih RC vezij. 
 1 ( )refR    2 ( )refR    (nF)refC   
_ 0refZ  82 27 47 
_1refZ  180 240 10 
_ 2refZ  330 910 3,3 
Meritve referenčnih vrednosti RC vezij smo izvedli z omenjenim LCR metrom na frekvenčnem območju 
od 1 kHz  do 500 kHz  pri 23 frekvenčnih točkah in vrednosti za magnitudi in fazni kot impedance 
shranili kot tabelo vrednosti. 
Kalibracijske meritve pa smo izvedli s pomočjo opisane razvite merilne naprave in rezultate označili 
z že omenjenimi oznakami _ _ 0m refZ , _ _1m refZ  in _ _ 2m refZ . Čeprav naprava omogoča dvo-elektrodno in 
štiri-elektrodno merjenje, smo kalibracijo izvedli za štiri-elektrodno merjenje. Temu primerno smo 
spremenili tudi merilno vezje, ki smo mu dodali 50 Ω  upor na vsako stran vezja in tako dobili 
referenčno vezje primerno za štiri-elektrodno meritev (Slika 3.55). 
 
Slika 3.55: Štiri-elektrodna topologija referenčnega kalibracijskega RC vezja. 
Upora 
eR  z vrednostjo 50 Ω , ki sta dodana referenčnemu vezju modelirata upornost med tokovnima 
in napetostnima elektrodama [108]. Tako kot meritve referenčnih vrednosti smo tudi kalibracijske 
meritve izvedli na frekvenčnem območju od 1 kHz  do 500 kHz  pri 23 frekvenčnih točkah in vrednosti 
za modul in fazni kot impedance shranili kot tabelo vrednosti. Shranjene vrednosti referenčnih in 
kalibracijskih meritev uporabimo za izračun realne vrednosti impedance 
RZ  po enačbi 3.57 znotraj 
programa v procesirnem delu merilnega sistema. 
 
Slika 3.56: Prikaz izmerjene magnitude impedance referenčnega kalibracijskega RC vezja z LCR metrom 
QUADTECH 1920 in razvitim bioimpedančnim merilnikom. 





Slika 3.57: Prikaz izmerjene faze impedance referenčnega kalibracijskega RC vezja z LCR metrom 
QUADTECH 1920 in razvitim bioimpedančnim merilnikom. 
Sliki 3.56 in 3.57 prikazujeta meritve magnitude in faze impedance kalibracijskega referenčnega RC 
vezja. Rezultati za impedance _ 0refZ , _1refZ in _ 2refZ  so dobljeni s pomočjo LCR metra QUADTECH 
1920, rezultati za impedance _ _ 0m refZ , _ _1m refZ  in _ _ 2m refZ  pa s pomočjo nekalibriranega razvitega 
merilnika.   
 
Slika 3.58: Relativna napaka magnitude nekalibriranega merilnika preračunana za vsa tri referenčna RC vezja. 
 
Slika 3.59: Absolutna napaka faze nekalibriranega merilnika preračunana za vsa tri referenčna RC vezja. 
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Rezultati primerjave kažejo, da s pomočjo nekalibriranega razvitega merilnika za magnitudo 
impedance dosežemo negotovost znotraj 2,1 %, kjer največja negotovost ne preseže vrednosti 1,65 % 
(Slika 3.58). Za fazni kot impedance pa dosežemo negotovost znotraj 2,2° in največja ne preseže 
vrednosti 1,4° (Slika 3.59). Razvidno je, da napake naraščajo s frekvenco in so nad frekvenco 100 kHz  
še posebej izrazite, kar lahko pripišemo razmeram na instrumentacijskem ojačevalniku. 
3.4.4.7 Ocena natančnosti kalibriranega merilnega sistema 
Za oceno natančnosti izdelanega merilnega sistema smo pripravili tri merilne celice z enako topologijo 
kot jo prikazuje slika 3.54, vendar z drugačnimi vrednostmi elementov. 
Tabela 3.4: Nazivne vrednosti elementov merilnih RC vezij. 
 
 
Karakteristike merilnega vezja smo najprej merili z LCR metrom QUADTECH 1920 na enakem 
frekvenčnem območju in frekvenčnih točkah kot pri kalibracijskem postopku in jih označili z 
vrednostmi _ 0XZ , _1XZ  in _ 2XZ . Nato smo merilnemu RC vezju dodali še 50 Ω  upora in karakteristike 
vezja po enakem postopku pomerili še s pomočjo razvitega merilnega sistema ter jih označili z 
vrednostmi _ 0RZ , _1RZ  in _ 2RZ . Na koncu smo izvedli še kalibracijski izračun pri vseh frekvenčnih 
točkah s pomočjo enačbe 3.57 in kalibrirane vrednosti merjenih RC vezij poimenovali _ 0KZ , _1KZ  in 
_ 2KZ . Vrednosti XZ  v enačbi 3.57 smo zamenjali z izmerjenimi vrednostmi _ 0RZ , _1RZ  in _ 2RZ  in 
preračunali vrednosti _ 0KZ , _1KZ  in _ 2KZ . 
Oceno natančnosti kalibriranega merilnega sistema smo izvedli s primerjavo kalibriranih vrednosti  
( _ 0KZ , _1KZ , _ 2KZ ) in natančnih izmerjenih vrednosti ( _ 0XZ , _1XZ , _ 2XZ ). Za boljšo orientacijo in 
oceno napake smo izračunali relativno napako magnitude in absolutno napako faze merjene impedance 
merilnih RC vezij pri vseh frekvenčnih točkah in ju prikazali na sliki 3.60 in 3.61. 
 
Slika 3.60: Relativna napaka magnitude preračunana za vsa tri merilna RC vezja. 
 1 ( )R    2 ( )R    (nF)C  
_ 0XZ  200 200 22 
_1XZ  150 150 10 
_ 2XZ  240 220 10 





Slika 3.61: Absolutna napaka faze preračunana za vsa tri merilna RC vezja. 
Rezultati kažejo, da se s pomočjo kalibracijskega postopka opisanega v tem razdelku da doseči 
zadovoljive natančnosti na frekvenčnem območju od 1 kHz  do 500 kHz . Za magnitudo impedance 
dosežemo negotovost meritev znotraj 1,5 %, kjer največja negotovost ne preseže vrednosti 0,85 % (Slika 
3.60). Za fazni kot impedance pa dosežemo negotovost meritev znotraj 1,6° in največja ne preseže 
vrednosti 0,8° (Slika 3.61). Potrebno je opozoriti, da se kalibracijska metoda izvaja pri določenem 
številu frekvenčnih točk. Za še bolj natančne rezultate na širšem frekvenčnem območju, bi bilo potrebno 
še povečati število frekvenčnih točk. Še boljše bi bilo, če bi tudi kalibracijski postopek prilagodili 
zahtevam posamezne aplikacije. Za splošno rabo pa so rezultati zadovoljivi. 
3.4.4.8 Zaključek 
Z razvojem in izdelavo bioimpedančnega merilnega sistema temelječega na merilni platformi RedPitaya 
smo dobili prenosno, prilagodljivo in natančno napravo, ki je široko uporabna in lahko nadomesti dražje 
bioimpedančne merilnike. Bistvena razlika med obstoječimi merilniki na tržišču in razvitim sistemom 
je programska prilagodljivost. Na ta način lahko popolnoma nadzorujemo in spreminjamo potek meritev 
od vzbujanja, zajemanja, rekonstrukcije, kalibracije, obdelave in prikaza rezultatov. Poleg naštetega 
lahko meritve izvajamo tudi s pomočjo oddaljenega dostopa, kar nam omogoča merilna platforma 
RedPitaya. Merilni sistem ima ločen merilni del od procesirnega, kar omogoča manjšo porabo energije, 
enostavnost izvedbe in prenosnost. 
Čeprav je vsak sklop razvitega merilnega sistema enako pomemben in potencialno prispeva delež k 
celotni negotovosti merjene impedance, se negotovosti znotraj merilnega vmesnika najtežje izognemo. 
Težave povzročajo predvsem parazitne kapacitivnosti in sofazna napetost znotraj bloka za zajemanje 
napetosti z instrumentacijskim ojačevalnikom. Karakteristike napetostno krmiljenega tokovnega vira 
kot najpomembnejšega člena znotraj bioimpedančnega merilnika pa v našem primeru niso bile toliko 
pomembne, saj smo vzbujalni tok nenehno sinhrono merili. Tako smo vsako upadanje amplitude zaradi 
upadanja izhodne impedance pri visokih frekvencah zaznali in izmerili. Potencialno bi lahko zelo 
majhen vzbujalni tok povzročil težave pri majhnih bremenih, saj bi pri merjenju napetosti vnesli 
negotovost zaradi ločljivosti, predvsem pri uporabi napetostnega območja +/-20 V . Pri vzbujanju 
merjenega objekta smo upoštevali načela električne varnosti in omejili amplitudo vzbujalnega toka v 
skladu z predpisi na področju merjenja bioimpedance. Kot smo že omenili smo načrtali dve verziji 
vmesnika, prvo z enostranskim pozitivnim napajanjem 5 V  brez stikalnega DC/DC pretvornika in 
drugo z obojestranskim napajanjem +/-12 V  s stikalnim DC/DC pretvornikom 5/ 12 V . Princip 
delovanja obeh je enak, le da pri vmesniku z enostranskim napajanjem moramo zagotoviti tako 
imenovano 'virtualno maso'. Z uvedbo obojestranskega napajanja smo pridobili predvsem na razširitvi 
dinamičnega območja delovanja, kar posledično omogoča meritev večjega razpona bremen. 
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Načrt merilnega vmesnika je dokaj enostaven z majhnim številom elektronskih komponent, zaradi 
tega pa je procesirni del nekoliko kompleksnejši, saj skrbi za celoten potek meritev in končni prikaz 
rezultatov. S ciljem doseganja večje natančnosti meritev smo poleg frekvenčno odzivnega analizatorja, 
ki poskrbi za rekonstrukcijo in odpravo šumnih komponent uvedli tudi tri-točkovni kalibracijski 
postopek, s katerim pri določenih frekvenčnih točkah še povečamo natančnost. Razvit merilnik je brez 
kalibracijskega postopka na frekvenčnem območju od 1 kHz  do 500 kHz  imel povprečno negotovost 
za magnitudo znotraj 0,55 %, za fazo pa znotraj 0,55°. Postopek kalibracije smo implementirali 
programsko v procesirnem delu sistema. S preizkusnimi meritvami na RC merilnih vezjih in primerjavo 
rezultatov z referenčnimi vrednostni smo na koncu ocenili natančnost merilnega sistema. Povprečna 
negotovost na frekvenčnem območju od 1 kHz  do 500 kHz  za magnitudo znaša 0,29 % , za fazo pa 
0,35  , kar je za veliko večino aplikacij zadovoljivo. 
3.5 Diskusija 
Če gledamo na bioimpedančne meritve kot na multidisciplinarno področje s prepletanjem 
elektrotehniških in medicinskih znanj, je s stališča elektrotehnika najpomembnejše dobro poznavanje in 
razumevanje temeljnih tehnik in metod bioimpedančnih meritev. Le na ta način lahko ustrezno 
odgovorimo na aplikacijske zahteve. Področje bioimpedančnih meritev se hitro razvija in je že dokaj 
široko uporabna medicinska tehnika z uporabo v raziskovanju in diagnostiki. Čeprav so osnovni 
koncepti zasnove bioimpedančnih merilnih sistemov že dolgo znani, določene aplikacije zahtevajo 
prilagodljiv merilni sistem. Z univerzalnimi stacionarnimi bioimpedančnimi merilniki namreč ni možno 
enostavno zadovoljevati vseh zahtev na raziskovalnem in diagnostičnem področju. In prav te zahteve so 
stična točka med elektrotehniško in medicinsko vedo. Medicina poda izhodišče in zahteve za razvoj 
merilnega sistema, od merilnega sistema pa dobi rezultate, na podlagi katerih razlaga dogajanje in 
mehanizme znotraj merjenega biološkega sistema. 
Namen našega dela je bil raziskati in razviti čim učinkovitejšo metodologijo merjenja bioimpedance 
s prenosnimi in medicinsko varnimi merilnimi sistemi. Hkrati pa tudi podati smernice za vse bodoče 
razvijalce bioimpedančnih merilnih naprav. Pod imenom merilni sistem se skrivajo trije vitalni sklopi 
na čelu z elektrodami, ki služijo kot vmesnik in povezava med merjenim objektom in inštrumentom, 
sam inštrument s katerim zajemamo signale in procesirni del za obdelavo zajetih signalov in njihov 
prikaz. Znotraj tega tematskega področja, ki zajema inštrumentarij, signalno zajemanje in obdelavo 
podatkom smo podrobneje raziskali in preučili vse pomembnejše sklope in na koncu s pridobljenim 
znanjem tudi razvili prototipno aplikacijsko prilagodljivo napravo. Pričeli smo s konceptom in zasnovo 
cenene prenosne naprave, ki temelji na mikrokrmilniškem delovanju. Čeprav je naprava dajala 
zadovoljive rezultate na ožjem frekvenčnem in impedančnem področju, se s tovrstnimi karakteristikami 
nismo zadovoljili in pričeli s podrobnejšo analizo posameznih podsklopov. Prvi v vrsti je bil vzbujalni 
vir, ki je srce vsakega merilnika. Odločili smo se za tokovno vzbujanje, ki temelji na Howlandovem 
vezju, saj je gledano s strani električne varnosti bolj ustrezno in dokaj enostavno za realizacijo. 
Zasnovano vezje prilagojeno za prenosne merilne sisteme smo analizirali in ovrednotili pomembnost 
parametrov, ki vplivajo na izhodne karakteristike. Pokazali smo, da poleg izbire elementov na izhodno 
karakteristiko vpliva tudi stresana kapacitivnost, ki je močno odvisna od geometrije tiskanega vezja. 
Analizo smo izvedli s pomočjo programskega paketa Comsol in rezultate primerjali z rezultati dejanskih 
meritev in pokazali, da je s skrbnim načrtovanjem geometrije možno zmanjšati vpliv stresane 
kapacitivnosti na meritev. 
Ker je bil osnovni koncept meritev zasnovan na ločitvi merilnega od procesirnega dela, smo pri 
rekonstrukciji merjenih signalov trčili ob problem sinhronizacije znotraj frekvenčno odzivnega 
analizatorja. Težava je bila v tem, da merjen ali rekonstruiran signal in referenčni signal nista generirana 
z enako uro, kar je eden ključnih pogojev za pravilno delovanje 'lock-in' podsklopa FRA. Raziskali in 
ugotovili smo, pod katerimi pogoji in na kakšen način lahko pravilno rekonstruiramo želene signale, 




kljub nesinhronizaciji znotraj FRA. Prav tako smo FRA implementirali v programski obliki in analizirali 
vpliv povprečenja na končni rezultat. 
Na koncu smo pridobljeno znanje in raziskave uporabili za izdelavo bioimpedančnega merilnika 
temelječega na zmogljivi merilni platformi, prav tako z ločenim merilnim delom od procesirnega. 
Načrtali in izdelali smo namenski merilni vmesnik za merilno platformo s pripadajočim programom za 
krmiljenje, rekonstrukcijo, kalibracijo in procesiranje meritev. Zasnova merilnega sistema se nekoliko 
razlikuje od obstoječih bioimpedančnih merilnikov dostopnih na trgu, saj je popolnoma prilagodljiva in 
praktično splošno uporabna za meritve na frekvenčnem območju med 1 kHz  in 500 kHz . Uporabna je 
predvsem v raziskovalne namene, kjer se zahteva prilagodljivost, natančnost in zanesljivost meritev. 
3.6 Zaključek 
Pri načrtovanju, raziskavi in analizi bioelektričnih impedančnih merilnih sistemov smo uporabili kar 
nekaj novih pristopov in rešitev, ki bi bili uporabni za bodoče načrtovalce bioimpedančnih merilnih 
sistemov. Merilni sistem je celota, sestavljena iz mnogih podsklopov in vsak zahteva skrbno analizo in 
študijo načrtovanja in implementacije. Le na ta način lahko ovrednotimo vpliv posameznega sklopa na 
natančnost celotnega merilnega sistema. Ker se nekaterim vplivom in napakam v celoti ne da izogniti je 
potrebno na koncu uvesti še kalibracijski postopek s katerim sistem pridobi na večji natančnosti. 




4 METODE MERJENJA IN NADGRADNJA TEH 
Z VKLJUČITVIJO 'PLAVAJOČE PREVODNE 
ELEKTRODE' 
4.1 Uvod 
Poleg merilnega in procesirnega dela bioimpedančnega merilnega sistema ima pomembno vlogo tudi 
priključni del, ki služi kot vmesnik med inštrumentarijem in merjenim objektom. Pri merjenju 
impedance na biološkem tkivu priključni del z elektrodami opravlja nalogo pretvorbe toka elektronov v 
ionski tok in obratno. Poleg tipa, materiala in oblike elektrod ima pomembno vlogo pri meritvah tudi 
postavitev elektrod. Ker imamo pri merjenju bioimpedance opravka predvsem z objekti nehomogenega 
značaja z izraženimi anizotropnimi lastnostmi, moramo upoštevati tudi nepravilno razporeditev in 
različne gostote vzbujalnega toka znotraj merjenega objekta. Lahko se celo zgodi, da je znotraj nekaterih 
manjših delcev merjenega objekta gostota toka tako majhna, da na celoten rezultat sploh ne vplivajo. 
Omenjeno problematiko opisujemo z občutljivostjo meritev, ki je v splošnem odvisna od lokalne gostote 
toka. Problem razporeditve toka znotraj nehomogenega materiala pa se še povečuje zaradi frekvenčne 
odvisnosti. Ta se pojavi kot posledica vpliva stičnih polarizacij in geometrije merjenega objekta. 
Če pogledamo le stik elektroda-merjeni objekt, vidimo, da nima ekvipotencialnega značaja in je stična 
potencialna razlika tipično funkcija lokalne gostote toka. Če vzamemo za primer material s čistim 
uporovnim značajem z neizraženimi lokalnimi tokovnimi gostotami, dobimo enakomerno razporeditev 
toka znotraj sistema. Večja kot je tokovna gostota v določeni točki, večji je padec napetosti na stiku, kar 
privede do zmanjšanja tokovne gostote na lokalnem nivoju [109]. Modelno gledano lahko rečemo, da 
ima stična impedanca delno kapacitivni in delno uporovni značaj. Pri visokih frekvencah kapacitivni 
značaj kratkostiči stik, medtem ko z nižanjem frekvence impedanca stika narašča in s tem se porazdelitev 
in gostota toka spreminjata. 
Razlikovati moramo tudi med pomenom vzbujalnih in merilnih elektrod in njihovo uporabo. Isti par 
elektrod lahko namreč uporabimo hkrati za vzbujanje in merjenje, kar v teoriji o vezjih poimenujemo 
eno-vhodno vezje ali dvopol. Druga možnost je ločena uporaba para elektrod za vzbujanje in merjenje 
v obliki tri ali štiri-elektrodnega sistema, kar poimenujemo dvo-vhodno vezje ali (tro)četveropol. Pri 
uporabi dvopolnega vezja lahko določimo le tako imenovano 'driving point' imitanco, medtem ko pri 
uporabi četveropolov lahko določamo tudi prenosne parametre, kot je transimitanca. Poleg naštetega 
velja tudi teorem recipročnosti, ki pravi, da se ob zamenjavi elektrod transimitanca ne spremeni [110]. 
Teorem recipročnosti je neodvisen od geometrije sistema. 
Gledano s stališča izvora vzbujalnega signala pri merjenju lastnosti bioloških sistemov ločimo med: 
notranjim ('endogenim') virom kot posledico dogajanja znotraj biološkega sistema in zunanjim 
('exogenim'), ki ga umetno ustvarimo zunaj biološkega sistema. Tak primer je vzbujanje merjenca z 
električnim tokom. V primeru merjenja bioimpedance imamo večinoma opraviti z zunanjimi viri, zato 
lahko v večini primerov notranje vire zanemarimo. 




Električno karakterizacijo zgoraj omenjenih problemov običajno rešujemo s pomočjo geometrijske 
analize. Na podlagi znanih podatkov najprej izdelamo model in nato s pomočjo matematične in 
numerične analize rešujemo prostorske probleme. Velikokrat zaradi kompleksnosti modele 
poenostavimo in privzamemo, da so homogeni in izotropni ter rešujemo le statičen primer brez 
polarizacije in frekvenčne odvisnosti. Potencialno razliko med dvema točkama v prostoru (tkivu) 
označimo z 
12 12U  , če pa je potencial znan v katerikoli točki prostora ga zapišemo kot potencialno 
polje ( , , )x y z . U  je napetostna razlika med dvema točkama telesa vzbujanega z zunanjim virom,   
je skalarna veličina, tokovna gostota J  pa je prostorski vektor s pripadajočim vektorski poljem 
( , , )x y zJ J J J . Ker je merjenje bioimpedance prostorski problem, ga običajno rešujemo s pomočjo 
tridimenzionalnega (3D) modela, vendar mnogokrat za pridobitev osnovnih informacij zadostujejo tudi 
poenostavljeni dvodimenzionalni (2D) modeli. Na sliki 4.1 je prikazan enostaven prostorski model tkiva 
z dvema vzbujalnima elektrodama. Če sta dimenziji elektrod manjši od prostorskih dimenzij 
modeliranega tkiva, se ionski tok razporedi po modelu na način, da gostota toka upada z razdaljo od 
elektrode. 
 
Slika 4.1: Razporeditev in gostota toka 2J (A/m )  znotraj prostorskega modela tkiva. Vir: [20] 
Gostoto toka oziroma polje prostorske gostote toka je težko določiti in izmeriti, zato pri meritvah 
bioimpedance običajno ostane nedoločeno.  
4.1.1 Neposredno in inverzno reševanje problema 
Izračun potencialne razporeditve kot posledice znanega vzbujalnega signala v definiranem mediju 
imenujemo neposredno reševanje problema, kamor spada tudi meritev bioimpedance. Reševanju 
problema pa pristopimo inverzno, kadar merimo potenciale v definiranem mediju in na podlagi 
rezultatov sklepamo o lastnostih vzbujalnega signala, ki je notranjega tipa. Primer slednjega sta metodi 
elektrokardiografija (ECG) in elektroencefalografija (EEG), kjer iz meritev signalov sklepamo o 
lastnostih izvornega organa [20]. 
Pri impedančni tomografiji in bioimpedančnih meritvah zelo težko ovrednotimo prostorske meje 
meritev. Pri meritvi odziva v obliki napetosti namreč ne merimo le v prostoru med elektrodama, ampak 
v prostoru med dvema ekvipotencialnima ravninama, njun položaj in oblika pa sta odvisni tudi od 
postavitve vzbujalnih elektrod. Dodatni problem pa lahko nastane še zaradi nehomogenosti materiala. 
Tovrstne probleme na področju bioimpedance rešujemo z geometrijskimi modeli in analizo 
občutljivosti. 
4.1.2 Tipi elektrod 
Vzbujalne elektrode so v splošnem lahko bipolarnega ali unipolarnega tipa. Bipolarni tip elektrod 
vsebuje dve elektrodi, ki morata imeti enake lastnosti s čim manjšim odstopanjem, medtem ko unipolarni 




tip vzbujalnih elektrod vsebuje le glavno elektrodo z aktivnim značajem in pasivno ali nevtralno 
elektrodo odmaknjeno daleč stran. Pasivna elektroda ima mnogo večjo površino in tako majhno tokovno 
gostoto na površini, da tok praktično čez njo ne teče. Če stvari idealiziramo pomeni, da imamo v primeru 
idealnega unipolarnega tipa vzbujalnih elektrod opravka z merjenjem glede na neskončno oddaljeno in 
neskončno veliko nevtralno elektrodo, ki ji pripišemo potencial nič voltov. V realnih pogojih tako velike 
nevtralne elektrode s tako majhno tokovno gostoto ne moremo zagotoviti, zato obstajajo le unipolarni 
tipi, ki so izpeljanke med realnim bipolarnim in unipolarnim tipom vzbujalnih elektrod. Na sliki 4.2 sta 
shematsko prikazana primera unipolarnega in bipolarnega tip vzbujalnih elektrod. Unipolarni tip je 
prikazan s pomočjo manjše polkrožne (glavne) in večje diskaste (pasivne) elektrode. Vidimo, da ima 
področje blizu polkrožne elektrode večjo tokovno gostoto, posledično tudi večjo občutljivost. Pri 
bipolarnem tipu pa je tokovna gostota v področju med elektrodama konstantna.    
Podobno kot v elektrostatični teoriji, kjer obravnavamo električne dipole in pripadajoče dipolne 
momente ( p Qd ), potenciale in polja, tudi pri analizi bioelektričnih dipolarnih izvorov uvedemo 
pojem tokovnega dipola m . Ta je definiran z dvema točkama tokovnega izvora razmaknjena na razdaljo 
d  in ga zapišemo kot m Id . Enota za tokovni dipol je  Am in namesto statičnega naboja kot ga 
poznamo iz elektrostatične teorije imamo tukaj opravka s tokom nabojev. Dipol je osnovni bioelektrični 
model 'endogenega' ali notranjega signalnega izvora. Tipičen primer je akcijski potencial živčne celice. 
Za idealni tokovni dipol velja I   in 0d . 
 
Slika 4.2: Razporeditev toka pri vzbujalnih elektrodah. Unipolarni tip (levo) in bipolarni tip (desno). Vir: [20] 
Tako kot vzbujalne lahko tudi merilne elektrode v splošnem razdelimo na bipolarni in unipolarni tip. 
Bipolarni tip vsebuje elektrodi, ki imata enake lastnosti s čim manjšim odstopanjem, medtem ko je pri 
unipolarnem tipu ena elektroda merilna, druga pa referenčna ali nevtralna. Tudi pri merilnih elektrodah 
unipolanega tipa je v idealnih pogojih nevtralna elektroda neskončno velika in neskončno oddaljena s 
potencialom nič voltov. V realnih pogojih imajo merjeni objekti omejen volumen, zato idealni pogojev 
ni možno doseči.  
4.1.3 Vzajemna in transimpedanca ter občutljivost sistema 
Če gledamo na merjeni objekt kot prostorski prevodnik, kar tudi je, lahko par vzbujalnih kot tudi 
merilnih elektrod postavimo na poljubno mesto na površini prevodnika. Napetostna razlika med dvema 
točkama je odvisna od postavitve merilnih elektrod, kar lahko rečemo tudi za vrednost bioimpedance. 
To je še posebej pomembno pri neprekinjenem merjenju, saj kakršna koli sprememba v postavitvi 
elektrod med meritvijo lahko privede do spremembe rezultata. 
Ker smo v našem primeru imeli večinoma opraviti z zunanjim bipolarnim tipom vzbujalnih elektrod 
in bipolarnim tipom merilnih elektrod, lahko uvedemo pojem transimpedance. Vzemimo za primer 
zunanji bipolarni tokovni vir z dipolnim momentom 
1m , kot posledico toka 1I  med točkama A in B 
(Slika 4.3), medtem ko potencialno razliko 
CDU  med točkama C in D določimo po enačbi: 




1 •CDCDU H m         (4.1) 
kjer smo z vektorjem ( , , )x y zH H H H  označili tako imenovano splošno prenosno funkcijo v prostoru, 
ki jo strokovna literatura imenuje 'lead vector' [20] in ima enoto  Ω/m . Vektor H  je prenosni faktor 
določen z geometrijo in razporeditvijo prevodnosti znotraj celotnega merjenega sistema in velja ob 
predpostavki, da postavitve elektrod med meritvijo ne spreminjamo. Spreminjanje pozicije elektrod ob 
ostalih nespremenjenih parametrih privede do spremembe vektorja H  in njegovih novih vrednosti. Z 
uvedbo prenosne funkcije na dvo-vhodno vezje z bipolarnim vzbujanjem in bipolarno diferencialno 
meritvijo potencialne razlike lahko poimenujemo vektor H  tudi transimpedančni vektor [111]. Tako je 
v primeru dvo-vhodnih vezij, kjer na objektu merimo potencialno razliko na drugem mestu kot 
vsiljujemo tok, bolj primerna raba pojma transimpedanca kot samo impedanca. Na ta način enačbo 4.1 
v prostoru zapišemo v vektorski obliki ob predpostavki, da je merjena potencialna razlika skalarna 
veličina, dipolni tokovni moment in transimpedanca pa vektorski veličini z enotama  Am  in  Ω/m . 
 
Slika 4.3: Dvo-vhodno vezje z štiri-elektrodno postavitvijo za določitev vzajemne impedance. 
Sedaj, ko smo uvedli pojem transimpedance, ga lahko primerjamo s pojmom vzajemne impedance, ki 
temelji na recipročnem Helmholtzovem teoremu. Na sliki 4.3 je prikazan dvo-vhodni sistem, pri katerem 
s pomočjo bipolarnih tokovnih elektrod vsiljujemo tok 1I , s pomočjo bipolarnih merilnih elektrod 
merimo potencialno razliko 
ABU  kot posledico toka 2I  čez vhod CD in CDU  kot posledico toka 1I  čez 
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Če velja 1 2I I I   ob predpostavki, da je _ 2 _1AB CD vzajemnaZ Z Z  , potem velja tudi  AB CDU U U  
in za vzajemno impedanco lahko zapišemo: 
 vzajemnaU Z I          
(4.3) 
Kadar je vzbujalni tok posledica tokovnega dipola na določenem vhodu prostorskega objekta in velja 
1 2m m m  , lahko vzajemno impedanco povežemo s transimpedančnim vektorjem transZ  s pomočjo 
prenosnega vektorja H : 
1 2 •   •   •transCD ABCD ABU H m U H m U Z m     (4.4) 




•  trans vzajemnaZ m U Z I        
(4.5) 
Kot je razvidno iz enačbe 4.4, je potencialna razlika, ki ima skalarno vrednost, lahko dobljena s pomočjo 
vzajemne impedance in toka ali pa s pomočjo transimpedance in tokovnega dipola. Če povzamemo 
zgoraj zapisano, vzajemna impedanca vzajemnaZ  je impedanca kot jo poznamo iz Ohmovega zakona, 
medtem ko je transimpedanca transZ  kot vektorska veličina impedanca, ki vsebuje poleg ostalih tudi 
podatke o geometriji. 
Iz teorema recipročnosti sledi, da je vektor prenosne impedančne funkcije ( , , )CDH x y z  enak v vsaki 
točki prostora električnemu polju E , ki obstaja v točki ( , , )x y z , če je prostorski objekt vzbujan s tokom 
I  na vhodu CD [112]. V literaturi to polje poimenujejo tudi elektrodno polje ('lead field') [113]. Ker sta 
tokovna gostota in električna poljska jakost sorazmerna ( J E ), lahko tako imenovano polje 'lead 
field' definiramo kot napetostno E  [113] ali kot tokovno J  [114] ali na oba načina [112]. 
Občutljivost elektrodnih sistemov na majhne spremembe kompleksne prevodnosti pri 
bioimpedančnih meritvah omenjamo, kadar govorimo o razporeditvi prevodnosti znotraj majhnega 
prostorninskega prispevka in doprinosu tega k meritvi bioimpedance celotne prostornine [115]. Izraz za 
občutljivost dvo-vhodnega sistema zapišemo kot: 
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(4.6) 
kjer je levi del izraza zapisan v obliki tokovnega, desni pa v obliki napetostnega elektrodnega polja. 
Vrednost 
VS  je občutljivost v eni točki prostorskega prevodnika pri bioimpedančni meritvi na dvo-
vhodnem vezju kot ga prikazuje slika 4.3. V izrazu je uporabljen skalarni produkt med poljema tokovnih 
gostot 1J  in 2J

 ter rezultirajočima poljema 1E  in 2E

, vzbujalna tokova 1I  in 2I  in specifična 
prevodnost   v točki prostora. Pomembno je vedeti, da sta tokovni gostoti 1J  in 2J

 vzpostavljeni 
recipročno ob 1 2I I I  , kar velja tudi za 1E  in 2E

. Enota občutljivosti za tokovno definirano 
elektrodno polje 
VJS  je 
4
m
   , medtem ko je za napetostno definirano elektrodno polje VES  enota 
2 2
m
   . Občutljivost VS  je lahko pozitivna, negativna ali nevtralna, odvisno od orientacije 
vzpostavljenih polj. Na ta način lahko sprememba prevodnosti majhnega prostorninskega prispevka 
poveča ali zmanjša vrednost merjene impedance. V posebnem primeru, kadar sta polji pravokotni med 
seboj, pa sprememba prevodnosti ne vpliva na spremembo merjene impedance. 
Če pogledamo sedaj še prispevek občutljivosti majhnega prostorninskega prispevka na spremembo 
impedance celotnega prostorskega prevodnika, lahko zapišemo: 
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(4.7) 
V enačbi 4.7 je vidna pretvorba med napetostno definirano občutljivostjo 
VES  in spremembo 
prevodnosti   [113] v tokovno definirano občutljivost VJS  in spremembo v upornosti  [116]. 
Skupna vrednost merjene impedance, razporeditev občutljivosti in spremembe dielektričnih 
lastnostih majhnih prostorninskih prispevkov so povezani na naslednji način: 
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(4.8) 
kjer je VZ  merjena impedanca, v  in v
  sta kompleksna prevodnost in upornost majhnega 
prostorninskega prispevka in 
VJS  je tokovno definirana občutljivost. Ker so pri bioloških sistemih 
dielektrične lastnosti frekvenčno odvisne, enako velja za občutljivost in bioimpedanco. Iz zapisanih 
enačb 4.7 in 4.8 lahko povzamemo dve pomembni ugotovitvi [106]: 
• Večja kot je absolutna vrednost občutljivosti majhnega prostorninskega prispevka, večji je 
prispevek k skupni merjeni impedanci. 
• Negativna vrednost občutljivosti majhnega prostorninskega prispevka pomeni, da povečanje 
upornosti le tega posledično povzroči zmanjšanje skupne merjene impedance. 
Pri postavitvi elektrod, tako vzbujalnih kot merilnih moramo biti zelo pozorni, saj se lahko zgodi, da 
bodo nekatera področja imela zelo majhno ali celo nično občutljivost. To je možno, če sta polji tokovnih 
gostot 1J  in 2J

 postavljeni pravokotno, oziroma če sta vzbujalni par in merilni par elektrod ortogonalni. 
Običajno tej coni rečemo simetrična cona in njena prostornina je odvisna od poteka tokovnih gostot. V 
praksi se izogibamo ortogonalnih postavitev elektrod. 
4.1.4 Bipolarno merjenje impedance in globina merjenja 
Razdalja med dvema elektrodama določa globino merjenja, kot prikazuje slika 4.4 [20]. Pri uporabi 
bipolarnih vzbujalnih elektrod bo tokovna gostota upadala z večanjem razdalje med elektrodama, 
medtem ko bo globina merjenja večja. 
 
Slika 4.4: Globina merjenja kot funkcija razdalje med elektrodama. Vir: [20] 
Globina merjenja pa ni toliko odvisna od dimenzij elektrod, kar vidimo na sliki 4.5 [20]. Ob 
nespremenjenem razmiku med centri elektrod, se z večanjem njihovih dimenzij manjša razdalja med 
njimi in s tem narašča tudi prostorska občutljivost. Ampak teh majhnih prostorninskih prispevkov med 
elektrodama je malo, zato je boljše s stališča občutljivosti, da ohranjamo manjšo razdaljo in manjšamo 
dimenzije elektrod. 
 
Slika 4.5: Globina merjenja kot funkcija dimenzije elektrod pri konstantni razdalji med centroma elektrod. Vir: 
[20] 




Če povzamemo opisano, na globino merjenja bolj vpliva razdalja med elektrodama, medtem ko 
njihova dimenzija ne toliko. S spreminjanjem dimenzije elektrod pa lahko vplivamo na prostorsko 
občutljivost sistema. 
4.1.5 Dvo-elektrodni sistem 
Da bi se vzpostavil tokokrog čez merjeni objekt sta potrebni dve elektrodi. Če ena predstavlja izvor, 
mora druga predstavljati ponor. Pri merjenju bioimpedance objektov z veliko upornostjo lahko 
uporabimo dvo-elektrodni sistem, saj v tem primeru polarizacija elektrod in vrednost polarizacijske 
impedance bistveno ne vplivata na končni rezultat. Elektrode imajo namreč v stiku z merjenim objektom 
zaradi vzpostavitve dvojnega sloja polarizacijsko impedanco epZ , ki se doda merjeni impedanci, 
odvisno od izbranega sistema merjenja. Dvo-elektrodni sistem se na področju merjenja bioimpedance 
ne uporablja veliko, v uporabi je npr. za merjenje impedance kože [117,118] in zobne sklenine [119], 
kjer so vrednosti impedance nekoliko večje. 
Pri dvo-elektrodni postavitvi, kjer merjeni objekt vzbujamo z znanim vzbujalnim tokom, končno 
vrednost bioimpedance dobimo z razmerjem med izmerjenim padcem napetosti in merjenim vzbujalnim 
tokom čez merjeni objekt (enačba 4.9). 
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(4.9) 
Pri tem z merjenjem padca napetosti ne zajamemo le merjenega objekta ampak tudi kontakte elektrod 
in upornosti povezav (Slika 4.6). Rečemo, da poleg bioimpedance merjenega objekta merimo tudi 
polarizacijsko impedanco elektrod. 
 
Slika 4.6: Dvo-elektrodni merilni sistem. 
Kot smo že omenili v prejšnjih poglavjih, je polarizacijska impedanca elektrod lahko nekaj razredov 
večja od impedance merjenega objekta, kar je še posebej izrazito pri nižjih frekvencah. Ker je 
polarizacijska impedanca elektrod v smislu ponovljivosti in stabilnosti težko predvidljiva, je skoraj 
nemogoče izdelati sistematičen matematični model za odpravo vpliva polarizacije. Zato se na področju 
bioimpedančnih merjenj skoraj ne uporablja več.  
Na sliki 4.7 je prikazana občutljivost poenostavljenega dvo-elektrodnega merilnega sistema, 
sestavljenega iz dveh polkrožnih elektrod potopljenih v homogen material [116]. Izračun občutljivosti 
je izveden v programskem paketu Comsol Multiphysics. Vidimo, da so okrog elektrod le področja s 
pozitivno občutljivostjo. Področja z večjo tokovno gostoto so bolj občutljiva (proti rdeči barvi) in 
sprememba impedance teh prispeva k meritvi več kot pa tistih z nižjo občutljivostjo (proti modri barvi).  





Slika 4.7: Občutljivost dvo-elektrodnega merilnega sistema. Področja z največjo občutljivostjo so obarvana 
rdeče. 
Poleg polarizacijske impedance elektrod, na meritve pri dvo-elektrodnem sistemu vplivata tudi 
vhodna impedanca in parazitna kapacitivnost instrumentacijskega ojačevalnika za merjenje napetosti. 
Problem je, za razliko od polarizacije, izrazit pri višjih frekvencah in je običajno predvidljiv ter se ga da 
matematično modelirati in odpraviti. 
4.1.6 Tri-elektrodni sistem 
Tri-elektrodni sistem spada v družino dvo-vhodnih vezij in sicer pod tropole. Posebnost sistema je, da 
je ena vzbujalna elektroda hkrati uporabljena kot merilna in vzbujalna. Vzbujalni tok steče med merilno 
(M) in vzbujalno elektrodo (C), medtem ko je druga merilna elektroda (R) uporabljena za meritev 
potencialne razlike in skozi njo ne teče tok (Slika 4.8). Za razliko od dvo-elektrodnega sistema, z 
dodajanjem tretje elektrode lažje kontroliramo prostorninsko območje merjenja na objektu. Z uporabo 
le dveh elektrod (M in C) lahko izmerimo le impedanco tkiva med njima z dodano polarizacijsko 
impedanco, medtem ko z dodatkom merilne elektrode R merimo le del prostornine med elektrodama M 
in R okrog elektrode R (Slika 4.8). 
 
Slika 4.8: Tri-elektrodni merilni sistem. 




Prednost tri-elektrodnega sistema v primerjavi z dvo-elektrodnim je, da pri meritvi potencialne 
razlike zajamemo le polarizacijsko impedanco elektrode M in da z dodatno tretjo elektrodo lahko 
nadziramo območje meritev in občutljivost. Z večanjem razdalje med elektrodama M in R zmanjšujemo 
občutljivost meritev.  
Na sliki 4.9 je prikazana občutljivost tri-elektrodnega sistema. Vidimo, da se pojavijo tudi področja 
z negativno občutljivostjo (levo od merilne elektrode R), ki jih pri dvo-elektrodnem sistemu ni. Veliko 
je v uporabi pri meritvah impedance kože, kjer se meri impedanco v bližini merilne elektrode [120,121]. 
 
Slika 4.9: Občutljivost tri-elektrodnega merilnega sistema. Področja z največjo občutljivostjo so obarvana rdeče. 
4.1.7 Štiri-elektrodni sistem 
Vplivu polarizacijske impedance elektrod na meritev se lahko v veliki meri izognemo z uporabo štiri-
elektrodnega sistema. Za vzbujanje in merjenje odziva uporabimo ločena para elektrod, kot prikazuje 
slika 4.10. Štiri-elektrodni sistem je v osnovi dvo-vhodno vezje (četveropol) in z njim merimo 
transimpedanco. Ker ima instrumentacijski ojačevalnik za merjenje potencialne razlike zelo veliko 
vhodno upornost ( _V meterZ  ), tok čezenj ne teče, zato v celoti steče čez merjeni objekt in merilne 
elektrode v idealnem primeru niso polarizirane. Na ta način se izognemo polarizacijski impedanci 
elektrod, ampak ne popolnoma. 
 
Slika 4.10: Štiri-elektrodni merilni sistem. 




Polarizacijska impedanca vzbujalnih elektrod vnese v sistem sofazno napetost, ki je instrumentacijski 
ojačevalnik, s katerim merimo potencialno razliko ne more odpraviti v celoti. Situacija se še poslabša, 
če upoštevamo vpliv vhodne in parazitne impedance instrumentacijskega ojačevalnika pri visokih 
frekvencah. Tako je nujno, da uporabimo instrumentacijski ojačevalnik z čim večjo vhodno impedanco 
[122]. 
Tudi pri štiri-elektrodnem sistemu se pojavijo področja z negativno občutljivostjo (Slika 4.11), kar 
je posledica skalarnega produkta tokovnih gostot vzbujalnih in merilnih elektrod. To pomeni, da bo 
povečanje upornosti tega prostorninskega območja merjenja zmanjšalo celotno izmerjeno impedanco. 
Področja z občutljivostjo nič pa na izmerjeno vrednost ne vplivajo. 
 
Slika 4.11: Občutljivost štiri-elektrodnega merilnega sistema. Področja z največjo občutljivostjo so obarvana 
rdeče. 
4.1.8 Reševanje geometrijskih modelov 
Preproste geometrijske probleme bioimpedančnega področja lahko rešujemo analitično s pomočjo 
modelov in nastavljenih matematičnih enačb. Z zapletenostjo geometrije in upoštevanjem vrste 
predpostavk ter parametrov narašča tudi kompleksnost analitičnih izračunov in velika večina modelov 
postane analitično nerešljivih. V tem primeru si pomagamo z numeričnim reševanjem. Vsi tovrstni 
problemi, kjer nas zanima razporeditev toka ali poljske jakosti v homogenem ali sestavljenem materialu, 
so rešljivi s pomočjo Maxwellovih enačb ob predpostavki, da poznamo vzbujalni signal in električne 
lastnosti analiziranega materiala. V splošnem rešujemo z omenjenimi enačbami dva tipa problemov: 
problem začetnih in problem mejnih vrednosti. Problem začetnih vrednosti se pojavi takrat, kadar 
imamo znane vrednosti spremenljivk znotraj materiala, medtem ko problem mejnih vrednosti rešujemo 
pri znanih vrednostih spremenljivk na mejah. Prav slednji primer se najpogosteje uporablja na področju 
bioimpedance, saj običajno poznamo vzbujanje, zanima nas pa razporeditev toka znotraj objekta. 
Maxwellove enačbe opisujejo obnašanje sistema na objektu z neskončnimi dimenzijami, nas pa zanima 
reševanje dimenzijsko definiranih sistemov, za kar sta primerni dve metodi, metoda končnih diferenc in 
metoda končnih elementov. Ker večina programskih paketov za numerično reševanje geometrijskih 
modelov temelji na metodi končnih elementov, se bomo omejili le na slednjo. Ta zajema razdelitev 
geometrije modela na manjše prostorninske prispevke imenovane elementi. Maxwellove diferencialne 
enačbe se nato uporabijo pri izračunu posameznega prispevka k celotnemu modelu. Vsak posamezen 
izračun vnaša v celoten sistem majhno negotovost, ki pa se z večanjem števila prostorninskih prispevkov 
ali elementov manjša.  
Pri reševanju geometrijskih modelov s pomočjo numeričnih izračunov se problema lotimo 
postopoma. Pomembno je, da na začetku definiramo problem kar se da enostavneje in kasneje model 
postopoma dopolnjujemo. Razlog temu je dolg čas izračuna pri kompleksnih modelih, saj lahko število 
končnih elementov hitro zraste na ogromne vrednosti. Model lahko definiramo dvodimenzionalno (2D) 




ali pa bolj natančno v tridimenzionalnem prostoru (3D) [123]. Izkaže se, da v mnogih primerih zadostuje 
že analiza 2D modelov, saj lahko z njimi enako dobro preučujemo osnovne zakonitosti. Ko imamo 
enkrat definirano geometrijo modela je potrebno nadalje določiti robne pogoje, definirati električne 
lastnosti analiziranega objekta, zgraditi mrežo, ki definira število elementov ter na koncu pričeti z 
numeričnim izračunom. 
4.2 Opis problematike 
Kot smo že omenili, je za bioimpedančna merjenja najprimernejši štiri-elektrodni sistem, saj je njegova 
občutljivost na spremembe impedance znotraj merjenega objekta največja. Analize občutljivosti so 
pokazale [124], da s pomočjo štiri-elektrodnega sistema ne merimo potencialne razlike le na območju 
med merilnima elektrodama, ampak precej širše (Slika 4.12). Območje med merilnima elektrodama in 
okrog njihovih robov je najbolj občutljivo in s postavitvijo tokovnih elektrod lahko vplivamo še na 
globino meritev. 
 
Slika 4.12: Analiza občutljivosti štiri-elektrodnega merilnega sistema. Področja z največjo občutljivostjo so 
obarvana rdeče. 
V določenih primerih pa nas zanimajo električne lastnosti merjenega objekta na omejenem območju 
merjenja in prispevek le tega k celotni merjeni impedanci. Še več, hoteli bi zaznavati spremembe 
električnih lastnosti na lokalnem območju merjenja. To lahko storimo na enostaven način s premikom 
merilnih elektrod in merjenjem padca napetosti na izbranem območju. Na ta način lahko izmerimo le 
trenutno vrednost bioimpedance, ne poznamo pa vrednosti pred pojavom spremembe in ne moremo 
izračunati relativne spremembe. Tovrstna problematika se pojavlja znotraj merjenih objektov, kjer se 
pojavljajo spremembe na lokalnih nivojih. Za primer lahko vzamemo lokalno spremembo prevodnosti 
ali tujek znotraj merjenega objekta. S premikom merilnih elektrod na sumljivo področje lahko izmerimo 
le celotno vrednost impedance, ne moremo pa natančno določiti doprinos lokalne spremembe 
prevodnosti ali tujka k celotni merjeni impedanci.  
Prav tako je zanimiva problematika iskanja lokalnih področij z izrazitimi spremembami električnih 
lastnosti med merilnimi elektrodami. Nemogoče je nenehno spreminjati postavitev merilnih elektrod in 
ob tem zagotavljati ponovljivost meritev. Poleg tega s spreminjanjem položaja merilnih elektrod 
vplivamo tudi na samo meritev, saj se premikamo znotraj območij z različnimi občutljivostmi in 
tokovnimi gostotami. Bolj smiselno bi bilo ohraniti postavitev vzbujalnih in merilnih elektrod, ter z 
dodatno neaktivno elektrodo preiskovati območje vmes. V tem primeru bi izmerili vrednost 
bioimpedance brez dodatne neaktivne elektrode in jo primerjali z izmerjeno impedanco z vstavljeno 
elektrodo, ter na ta način dobili informacijo o lastnosti lokalnega območja pod dodano elektrodo. 





Namen naše raziskave je nadgraditi obstoječo štiri-elektrodno metodo merjenja, ki bo omogočala 
zaznavo lokalne spremembe električnih lastnosti in doprinos le te k celotni meritvi. Obstoječo metodo 
ali tehniko merjenja bi nadgradili z uvedbo dodatne neaktivne elektrode. Ta elektroda naj ne bi bila v 
nobenem fizičnem stiku z merilnim vezjem, imela bi le nalogo prerazporejanja električnega toka. 
Elektroda bi bila prevodna, poimenovali pa bi jo 'plavajoča prevodna elektroda'. 
Tako je v sklopu študije 'prevodne plavajoče elektrode' cilj narediti naslednje: 
• Predstaviti osnovni koncept nadgradnje obstoječih metod s plavajočo prevodno elektrodo. S 
pomočjo numeričnih simulacij prikazati osnovno delovanje metode. 
 
• S pomočjo numeričnih simulacij prikazati in potrditi predpostavko, da je s pomočjo dodane 
prevodne elektrode možno sklepati na globino in električne lastnosti lokalnih sprememb. 
Podrobneje analizirati vlogo vpeljave prevodne elektrode v merilno tehniko, ter posledice le 
tega. Pokazati, da je prevodna elektroda lahko uporabna tudi kot skenirna. 
 
4.4 Rezultati 
4.4.1 Metoda merjenja bioimpedance s pomočjo 'prevodne plavajoče 
elektrode' 
Analize občutljivosti štiri-elektrodnega merilnega sistema kažejo, da je področje med in ob robu 
vzbujalnih elektrod bolj občutljivo na merjenje bioimpedance kot področja daleč stran, zato je postavitev 
elektrod zelo pomembna [124]. 
V nekaterih primerih nas zanima vpliv lokalnega področja med elektrodami na končni rezultat meritev, 
saj hočemo zaznavati lokalne spremembe električnih lastnosti merjenega objekta. To lahko storimo s 
premikom merilnih elektrod na želeno področje ali pa s tako imenovano metodo 'plavajoče prevodne 
elektrode', ki jo bomo raziskali in analizirali v nadaljevanju. Koncept razširitve štiri-elektrodnega 
merilnega sistema bomo prikazali s pomočjo naslednjih numeričnih simulacij: 
• enostavnega 2D modela, ki vključuje definiran objekt z nespremenljivo specifično upornostjo, 
vstavljen objekt različne prevodnosti ter elektrodni sistem 
• 3D modela z vsebnostjo (bioloških) celic 
 
Analiza bo zajemala razporeditev toka in ekvipotencialk v obeh primerih, z in brez dodane 'plavajoče 
prevodne elektrode' ter analizo razlike v merjenju celotne bioimpedance. Raziskali bomo, kako vpliva 
vključitev in premik dodane plavajoče elektrode na lokalne spremembe merjenega objekta. Kot pri 
običajni štiri-elektrodni meritvi je tudi pri meritvi z dodano elektrodo zelo pomembna postavitev 
elektrod, zato bomo raziskali tudi to. 
4.4.1.1 Osnovni princip 'plavajoče prevodne elektrode' 
Osnovna postavitev 'plavajoče prevodne elektrode' je prikazana na 2D modelu na sliki 4.13. Model je 
sestavljen iz dveh materialov različnih specifičnih prevodnosti 
1  in 2  z dodanim štiri-elektrodnim 
sistemom in plavajočo elektrodo. Zaradi lažjega prikaza principa delovanja smo izvedli simulacijo le s 
prevodnostmi, čeprav je jasno, da so realne bioimpedančne meritve bolj kompleksne. 





Slika 4.13: 2D model metode s 'plavajočo prevodno elektrodo'. Struktura ima homogeno specifično prevodnost z 
vstavljenim objektom različne prevodnosti. 
Če pogledamo razporeditev toka znotraj homogene strukture s prevodnostjo 
2  brez vstavljenega 
objekta in brez dodane plavajoče elektrode, vidimo da tok steče v idealnih razmerah le čez vzbujalni 
elektrodi (Slika 4.14). Globina vzbujanja pa je odvisna od razmika vzbujalnih elektrod, kot smo že 
opisali v poglavju 4.1.4. 
 
Slika 4.14: Razporeditev toka znotraj homogenega medija brez vstavljenega objekta in brez plavajoče elektrode. 
Če v homogeno strukturo s prevodnostjo 
2  vstavimo objekt s prevodnostjo 1 , ki je lahko manjša ali 
večja od 
2 , se razporeditev toka spremeni, kot to prikazuje slika 4.15. Z lokalno spremembo 
prevodnosti se spremeni tudi celotna merjena upornost (prevodnost) zaradi spremenjenega padca 
napetosti, ki ga izmerimo z merilnima elektrodama. 
 
Slika 4.15: Razporeditev toka znotraj homogenega medija brez plavajoče elektrode in z vstavljenim objektom 
1 2   (levo) in 1 2   (desno). 




Ko pa obstoječemu štiri-elektrodnemu sistemu dodamo 'plavajočo prevodno elektrodo' se razmere 
spremenijo kot to prikazuje slika 4.16. Delež vzbujalnega toka steče čez prevodno elektrodo, zaradi tega 
izmerimo drugačen padec napetosti in skupna izmerjena upornost se spremeni. Kaj s tem pridobimo? 
Če ohranimo homogeno strukturo brez vstavljenega objekta z dodatkom plavajoče elektrode ne 
pridobimo nič, ker se ni zgodila lokalna sprememba. Če pa vstavimo objekt z različno prevodnostjo od 
okolice in želimo zaznavati in rekonstruirati lokalne spremembe impedance, pa dodana elektroda pridobi 
na pomenu. Želimo zaznati spremembo glede na stanje pred pojavom lokalne spremembe prevodnosti. 
Objekta ne moremo izločiti iz meritev, zato ga moramo nekako 'kratkostičiti' in tok speljati mimo njega. 
Prav to naredi plavajoča elektroda in učinek je tem večji, čim bližje je objekt elektrodi. Na ta način lahko 
ugotavljamo spremembe glede na začetno stanje pred in po vstavitvi plavajoče elektrode. 
 
Slika 4.16: Razporeditev toka znotraj homogenega medija brez vstavljenega objekta in z dodano plavajočo 
elektrodo. 
Na sliki 4.17 je prikazan primer razporeditve toka znotraj homogenega medija z vstavljenim objektom 
z in brez plavajoče elektrode. Vidi se, kako čez dodano prevodno elektrodo steče velik delež toka in 
tako skoraj 'kratkostiči' vstavljen objekt pod elektrodo. Na ta način lahko izločimo vstavljen objekt iz 
meritve. V kolikšni meri pa je odvisno od globine objekta, njegove prevodnosti v primerjavi z okolico 
in postavitve plavajoče elektrode.  
 
Slika 4.17: Razporeditev toka znotraj homogenega medija z vstavljenim objektom v primeru 1 2   z (desno) 
in brez vstavljene plavajoče elektrode (levo).
 
V simulaciji osnovnega principa delovanja smo spreminjali specifično prevodnost vstavljenega objekta 
znotraj homogene strukture, medtem ko smo plavajočo elektrodo namestili nad vstavljeni objekt. 
Primerjali smo razporeditev toka in ekvipotencialk v obeh primerih, z in brez dodane elektrode, ter 
analizirali razlike v merjenju celotne impedance.  




V primeru, da je specifična upornost majhnega vstavljenega objekta manjša od upornosti okoliškega 
medija se tokovna gostota skozi vstavljen objekt poveča, kot vidimo na sliki 4.18. To prav tako rezultira 
v manjši gostoti ekvipotancialk znotraj vstavljenega objekta in večji zunaj. 
 
Slika 4.18: Tokovnice (rdeče krivulje) in ekvipotencialke (črne krivulje) simulirane strukture s štiri-elektrodnim 
sistemom brez dodane plavajoče elektrode. Specifična prevodnost majhnega vstavljenega objekta je 100 krat 
večja od prevodnosti okolice.  
Kadar štiri-elektrodnemu merilnemu sistemu dodamo plavajočo prevodno elektrodo med merilni 
elektrodi (Slika 4.19) na površino simulirane strukture, ta pridobi določen napetostni potencial in vpliva 
na razporeditev toka znotraj strukture. Naj omenim, da smo plavajočo elektrodo za začetek namestili 
točno nad center vstavljenega objekt zaradi lažjega razumevanja problema.  
 
Slika 4.19: Tokovnice in ekvipotencialke simulirane strukture s štiri-elektrodnim sistemom z dodano plavajočo 
elektrodo. Specifična prevodnost majhnega vstavljenega objekta je 100 krat večja od prevodnosti okolice.  
Kot je razvidno iz slike 4.19, dodana plavajoča elektroda povzroči razmik ekvipotencialk in zmanjša tok 
čez vstavljen objekt v primerjavi s primerom brez plavajoče elektrode. Skupna določena upornost je 
manjša kot če bi merili brez plavajoče elektrode, saj je del toka preusmerjen na dodano elektrodo in 
padec napetosti strukture z vstavljenim objektom se zmanjša. Z merilnima elektrodama ne merimo padca 
napetosti plavajoče elektrode, ampak zajamemo le področje medija spodaj. 
Slika 4.20 prikazuje relativno razliko skupne izmerjene upornosti z in brez plavajoče elektrode pri 
različnih prevodnostih in globinah vstavljenega objekta. Homogeni strukturi smo določili 
nespreminjajočo prevodnostjo 100 S/m . Vidimo, da relativna razlika zavisi tako od električnih lastnosti 
objekta kot od njegove globine v strukturi. Večjo razliko dobimo pri manjši globini vstavljenega objekta 
in manjši prevodnosti vstavljenega objekta glede na homogeno strukturo. V primeru naše simulacije je 
največja relativna razlika znašala nekaj manj kot 5 % in je začela upadat z večanjem globine in 
povečevanjem specifične prevodnosti vstavljenega objekta. 




Iz zapisanega in z opazovanjem grafa na sliki 4.20 lahko zaključimo, da je s pomočjo dodane plavajoče 
elektrode možno sklepati na globino in električne lastnosti lokalne spremembe (objekta) v primerjavi s 
homogeno strukturo okrog. 
 
Slika 4.20: Relativna razlika skupne izmerjene upornosti med vzbujalnima elektrodama pri spremenljivi 
prevodnosti vstavljenega objekta in njegovi globini (bližje površini ali globje v homogeni strukturi). Specifična 
prevodnost strukture je 100 S/m .  
Simulacija je pokazala, da se relativna razlika manjša z manjšanjem razlike prevodnosti med 
vstavljenim objektom in homogeno strukturo. Enako velja za oddaljenost vstavljenega objekta od 
plavajoče elektrode, večja kot je globina manjša je relativna razlika. Če povzamemo, bolj različna kot 
sta materiala strukture in objekta ter čim bližje plavajoči elektrodi je vstavljen objekt, večja je relativna 
razlika skupne izmerjene upornosti. Ampak pri bioloških tkivih običajno lokalne spremembe 
bioimpedance niso tako velike in je potrebna posebna pozornost v smislu negotovosti merjenja. V 
primeru zelo majhnih relativnih razlik bo natančnost meritev ključnega pomena. 
4.4.1.2 'Plavajoča prevodna elektroda' kot 'skenirna elektroda' 
Poleg analize in rekonstrukcije lokalnih sprememb analiziranega materiala ima plavajoča elektroda 
potencialno rabo tudi na področju odkrivanja lokalnih sprememb s skeniranjem. S premikom plavajoče 
elektrode med merilnima elektrodama je namreč možno zaznati lokalno spremembo in rekonstruirati 
električne lastnosti materiala pod njo (Slika 4.21). 
 
Slika 4.21: Prikaz plavajoče elektrode kot 'skenirne elektrode' za odkrivanje lokalnih sprememb električnih 
lastnosti analizirane strukture z vstavljenim objektom. 




Simulacijsko strukturo smo pripravili na podlagi eksperimentalnega poizkusa, kjer smo potrdili osnovni 
princip delovanja plavajoče prevodne elektrode. Sestavljena je iz treh materialov: homogene strukture 
1, ki predstavlja kožo, homogene strukture 2, ki predstavlja tkivo in objekta, ki predstavlja tujek 
(vstavljen objekt) z različno prevodnostjo. 
 
Slika 4.22: Simulacijska struktura za prikaz delovanja 'skenirne plavajoče elektrode'. 
Uporabili smo dvo-elektrodni sistem z dodano plavajočo elektrodo dolžine 15 mmL  in numerični 
izračun izvedli z napetostnim vzbujanjem amplitude 1 V  in frekvence 10 kHz . Dodano elektrodo smo 
premikali vzdolž vodoravne x-ravnine v korakih po 5 mm  na območju od 20  do 60 mm  (xe). Vstavljen 
objekt dolžine 10 mm in debeline 2 mm pa premikali vzdolž y-ravnine v korakih po 2 mm  na območju 
od 6  do 14 mm  (yt) (Slika 4.22). Električne lastnosti simulacijske strukture pri frekvenci 10 kHz  smo 
določili na podlagi dostopnih podatkov in sicer: prevodnost homogene strukture 1 je znašala 
1 0,003 S/m  , homogene strukture 2 pa 2 0,02 S/m  , medtem ko smo prevodnost vstavljenega 
objekta  t  spreminjali na območju od 0,001 S/m do 10 S/m [125,126]. Analizo smo razdelili na dva 
ločena dela. V prvem primeru smo nastavili prevodnost vstavljenega objekt manjšo od prevodnosti 
okolice, v drugem primeru pa ravno obratno. 
a) ( ) ( )vstavljenega objekta okolice    
Rezultate analize za vrednost prevodnosti vstavljenega objekta 0,001 S/mt   prikazuje slika 4.23. 
Vstavljen objekt ima manjšo prevodnost od obeh homogenih struktur, zato tok teče pretežno čez okolico, 
tokovna gostota pa je večja ob robovih elektrod. Če elektrodo premaknemo iz pozicije 20 mmxe  v 
pozicijo 40 mmxe , tik nad vstavljen objekt kjer je tokovna gostota in občutljivost večja, lažje 
zaznamo spremembo električnih lastnosti pod plavajočo elektrodo.  
 
Slika 4.23: Prikaz razporeditve toka in tokovne gostote znotraj simulirane strukture z vstavljenim objektom na 
pozicijo 8 mmyt  in prevodnostjo 0,001 S/mt  . Plavajoča elektroda leži na poziciji a) 20 mmxe  in b)
40 mmxe . 




Če vstavljen objekt postavimo na nekoliko bližje prevodni elektrodi ( 12 mmyt ) nam to omogoči še 
lažjo zaznavo sprememb lokalnih električnih lastnosti, saj se večina toka prerazporedi na plavajočo 
elektrodo in zelo malo steče čez vstavljen objekt (Slika 4.24). 
 
Slika 4.24: Prikaz razporeditve toka in tokovne gostote znotraj simulirane strukture z vstavljenim objektom na 
pozicijo 12 mmyt  in prevodnostjo 0,001 S/mt  . Plavajoča elektroda leži na poziciji a) 20 mmxe  in b) 
40 mmxe .  
Ugotovili smo, da je lokalno zaznavanje sprememb znotraj simulirane strukture tem učinkovitejše, 
čim bližje je plavajoča elektroda lokalnem izvoru spremembe, tako v x kot y smeri. Na sliki 4.25 je 
vidna izrazita sprememba v celotni izmerjeni impedanci in se veča z bližanjem plavajoče prevodne 
elektrode k vstavljenemu objektu. Občutljivost prostorninskega prispevka vstavljenega objekta je 
negativna zaradi orientacije vzpostavljenega polja, kar privede tudi do zmanjšanja skupne izmerjene 
impedance na področju lokalne spremembe. 
 
Slika 4.25: Izmerjena impedanca odvisna od položaja vstavljenega objekta in plavajoče elektrode. Prevodnost
0,001 S/mt  , 1 0,003 S/m   in 2 0,02 S/m  .  
b) ( ) ( )vstavljenegaobjekta okolice    
Kadar je prevodnost vstavljenega objekta večja od prevodnosti okolice je tokovna gostota znotraj 
objekta večja kot zunaj. V simulaciji smo nastavili prevodnost vstavljenega objekta na 10 S/mVO  , 
medtem ko sta prevodnosti homogenih struktur ostali enaki kot v prejšnjem primeru (
1 0,003 S/m   
in 
2 0,02 S/m  ). Na sliki 4.26 vidimo strukturo z vstavljenim objektom na pozicijo 8 mmyt  in 
plavajočo elektrodo, ki jo premikamo kot v prejšnjem primeru, iz pozicije 20 mmxe  v pozicijo 























Slika 4.26: Prikaz razporeditve toka in tokovne gostote znotraj simulirane strukture z vstavljenim objektom na 
poziciji 8 mmyt  in prevodnostjo 10 S/mt  . Plavajoča elektroda leži na poziciji a) 20 mmxe  in b) 
40 mmxe .  
 
Slika 4.27: Povečan prikaz razporeditve toka, ko je plavajoča elektroda tik nad vstavljenim objektom. 
Vidimo, da vstavljena plavajoča elektroda zmanjša gostoto toka skozi objekt, kar je še posebej izrazito 
v poziciji 40 mmxe  in s približevanjem vstavljenega objekta k plavajoči elektrodi. 
 
Slika 4.28: Prikaz razporeditve toka in tokovne gostote znotraj simulirane strukture z vstavljenim objektom na 
pozicijo 8 mmyt  in prevodnostjo 10 S/mt  . Plavajoča elektroda leži na poziciji a) 20 mmxe  in b) 
40 mmxe .  
Na sliki 4.29 vidimo, kako se spreminja celotna izmerjena impedanca v primeru, ko je 
( ) ( )vstavljenegaobjekta okolice   . S približevanjem plavajoče elektrode vstavljenemu objektu 
impedanca začne naraščat, kar je ravno obratno kot v primeru, ko je
( ) ( )vstavljenega objekta okolice   . Razlog temu je, da se z bližanjem vse večji delež vzbujalnega 
toka preusmerja na plavajočo elektrodo. Občutljivost prostorninskega prispevka vstavljenega objekta je 
pozitivna zaradi orientacije vzpostavljenega polja, kar posledično privede do povečanja izmerjene 
impedance na lokalnem področju (Slika 4.29). 





Slika 4.29: Izmerjena impedanca odvisna od položaja vstavljenega objekta in plavajoče elektrode. Prevodnost 
10 S/mt  , 1 0,003 S/m   in 2 0,02 S/m  . 
Pri meritvi celotne impedance simulirajoče strukture je merjen vzbujalni tok konstanten, spreminja se 
le skupni padec napetosti na strukturi, ki je sestavljena iz prispevka okolice in objekta. Ob preusmeritvi 
določenega deleža toka na plavajočo elektrodo, pa tudi ta pridobi določen potencial.  
Če sedaj združimo analizi in pogledamo odvisnost skupne izmerjene impedance in relativne 
spremembe impedance od prevodnosti vstavljenega objekta in pozicije dodane elektrode, vidimo, da 
dobimo največjo spremembo kadar je elektroda točno nad vstavljenim objektom (Sliki 4.30 in 4.31). Ali 
se skupna izmerjena impedanca zmanjša ali poveča, pa je odvisno od razlike v prevodnosti objekta glede 
na okolico. 
 
Slika 4.30: Izmerjena impedanca odvisna od položaja plavajoče elektrode in prevodnosti vstavljenega objekta. 
Prevodnost 1 0,003 S/m  in 2 0,02 S/m  , objekt je bil vstavljen na pozicijo 8 mmyt . 
 
Slika 4.31: Relativna sprememba izmerjene impedance odvisna od položaja plavajoče elektrode in prevodnosti 



















































Spremembe so izrazite le v primeru, kadar se prevodnost objekta razlikuje od prevodnosti okolice za 
nekaj velikostnih razredov, v nasprotnem pa so nekoliko manjše. 
Na koncu smo izvedli še preizkus pri katerem smo spreminjali velikost dodane plavajoče elektrode 
in spremljali spremembo celotne izmerjene impedance. Prevodnost vstavljenega objekta smo nastavili 
na 10 S/m t , medtem ko je prevodnost okolice ostala nespremenjena. Izkaže se, da dimenzijsko 
manjša kot je plavajoča elektroda, manjšo spremembo impedance dobimo. Z večanjem elektrode pa se 
sprememba veča, saj se večji delež toka preusmeri nanj (Slika 4.32). Ne moremo pa dimenzij elektrode 
večati v nedogled, saj smo običajno geometrijsko omejeni s prostorom med vzbujalnima elektrodama. 
Poleg tega se z večanjem elektrode izgublja tudi meja zaznavanja spremembe, ker se na elektrodo 
nenehno preusmerja določen delež vzbujalnega toka. V primeru skeniranja pa to ni zaželeno, saj želimo 
jasno ter natančno zaznati mesto spremembe. 
 
Slika 4.32: Izmerjena impedanca odvisna od velikosti plavajoče elektrode in njene postavitve. Prevodnost 
1 0,003 S/m  , 2 0,02 S/m   in 10 S/mt  . Objekt se nahaja na poziciji 8 mmyt . 
Z opisanim principom smo pokazali, da je možno plavajočo elektrodo uporabiti tudi kot 'skenirno' 
za zaznavanje lokalnih sprememb električnih lastnosti merjenega objekta. Ker ni v fizičnem kontaktu z 
merilnim sistemom, jo lahko učinkovito uporabimo kot dodatek katerikoli merilni metodi za merjenje 
bioimpedance. Njena prisotnost nam omogoči ohranitev osnovne postavitve meritev, s čimer 
zagotavljamo in ohranjamo ponovljivost meritev pod enakimi pogoji. S pomočjo simulacij smo 
ugotovili in potrdili, da so lokalne zaznave sprememb električnih lastnosti s pomočjo plavajoče elektrode 
tem bolj izrazite, če velja: 
• da se prevodnost lokalne spremembe čim bolj razlikuje od prevodnosti okolice 
• da je plavajoča elektroda čim bližje izvoru lokalne spremembe 
• da je plavajoča elektroda ustreznih dimenzij 
Metodo skeniranja s plavajočo elektrodo smo prikazali s pomočjo poenostavljene simulirane 
strukture z namenom, da prikažemo le osnovni princip delovanja in izključimo ostale dejavnike, ki bi 
lahko vplivali na meritev. Naj omenimo, da smo na podlagi opravljenih raziskav ugotovili tudi nekaj 
pomanjkljivosti, ki jih kaže metoda 'skenirne plavajoče elektrode'. Namreč, zelo težko je zaznati 
spremembe, če je vstavljen objekt zelo globoko v strukturi, še težje pa, če ima zelo podobne električne 
lastnosti kot okolica. Ker z dodano elektrodo neinvazivno posegamo v meritev, jo lahko premikamo le 























4.4.1.3 3D model 
Poleg prikaza delovanja plavajoče elektrode na poenostavljeni 2D strukturi smo analizo razširili še na 
3D model. Zamislili smo si bolj realističen model strukture, ki je sestavljena iz objektov in prevodnega 
medija z različno prevodnostjo, vse skupaj pa je postavljeno na stekleno podlago (Slika 4.33). 
 
Slika 4.33: Struktura simuliranega 3D modela sestavljena iz objektov  in prevodnega medija. Plavajoča 
elektroda je postavljena nad enega od objektov. 
Zaradi poenostavitve smo privzeli nespreminjajočo specifično prevodnost medija in sicer 
-4
10  S/m , 
medtem ko je specifična prevodnost objektov frekvenčno odvisna in se spreminja po enačbi 
5 12
10 2 500 9j f     . 
Slika 4.34 prikazuje rezultat simulacije, kadar je plavajoča elektroda postavljena tik nad analiziran 
objekt. Barve (od rdeče do modre) predstavljajo tokovno gostoto v vertikalnem prerezu čez analiziran 
objekt, medtem ko rdeče puščice predstavljajo razporeditev tokovnih vektorjev. Večji delež toka steče 
čez objekte, ker imajo ti večjo prevodnost v primerjavi z okoliškim medijem. Izjema je analiziran objekt 
nad katero je postavljena plavajoča elektroda. V tem primeru prevzame večji delež toka elektroda, saj 
ima večjo prevodnost od objekta. 
 
Slika 4.34: Struktura simuliranega 3D modela, ki prikazuje tokovno gostoto in razporeditev toka v vertikalnem 
prerezu čez analiziran objekt. 
Simulacijo smo izvedli z in brez dodane plavajoče elektrode ter v grafu na sliki 4.35 prikazali frekvenčno 
odvisen potek relativne razlike izmerjene impedance (admitance). 





Slika 4.35: Frekvenčna odvisnost admitance simuliranega 3D modela v primeru z in brez dodane plavajoče 
elektrode. Kompleksna prevodnost analiziranega objekta je funkcija frekvence. Rdeča krivulja predstavlja 
relativno razliko admitance. 
Admitanca je večja pri uporabi plavajoče elektrode zaradi preusmeritve toka na elektrodo, velikost 
relativne razlike v admitanci pa je odvisna električnih lastnosti strukture pod elektrodo (objekta in 
medija). Tako lahko iz določene relativne razlike sklepamo na električne lastnosti strukture pod 
elektrodo. Modelno strukturo bi lahko uporabili tudi za štetje objektov, kjer bi zaznavali spremembe 
električnih lastnosti in beležili število pojavov. 
4.5 Diskusija 
Prvotna in osnovna ideja uvedbe plavajoče prevodne elektrode je bila preusmeritev vzbujalnega toka 
čez dodano elektrodo in s tem premostitev lokalnega tujka v merjeni strukturi. Na ta način bi lahko brez 
premika obstoječe postavitve elektrod izmerili tudi velikost impedance pred pojavom lokalne 
spremembe, kar obstoječe metode niso omogočale. Možen je bil le premik merilnih elektrod, ampak s 
tem se razmere popolnoma spremenijo. Analize same ideje in postavljenega modela smo se lotili s 
pomočjo simulacij. Le na ta način smo lahko izločili vse odvečne parametre, ki bi vplivali na potek 
meritev in se osredotočili izključno na delovanje elektrode. Rezultati simulacij so pokazali, da je možno 
zaznati lokalne spremembe znotraj merjene strukture, ampak pri določenih pogojih. Razlika v 
prevodnosti med okolico in tujkom določa velikost magnitude spremembe. Ob tem je tudi pomembno, 
da je tujek čim bližje površini, kjer se nahaja plavajoča elektroda. Le v tem primeru bo večji delež toka 
preusmerjen na elektrodo, kar je naša želja. Seveda je pri realnih meritvah situacija nekoliko bolj 
kompleksna in ne tako izolirana kot pri simulacijah. 
Poleg vseh napak, ki jih vnesemo pri meritvah ima pomembno vlogo pri uporabi plavajoče elektrode 
tudi sestava merjenega objekta. Kot smo že opisali v uvodnem poglavju imajo biološka tkiva izrazito 
nehomogeno strukturo z izraženimi anizotropnimi lastnostmi, kar vnaša dodatno kompleksnost v 
analizo. Prav zaradi biološke raznolikosti smo se v prvotni fazi ideje lotili simulacij namesto realnega 
eksperimenta. Tako smo lahko poljubno spreminjali prevodnosti vstavljenega objekta in okolice ter 
njuno pozicijo znotraj strukture. Ker pri bioloških sistemih lokalne spremembe električnih lastnosti niso 
tako izrazite in jih je težje zaznavati, bi bilo za ovrednotenje metode potrebno pripraviti poseben 
eksperiment na deformiranem tkivu z izraženimi lokalnimi spremembami električnih lastnosti, kar pa 
presega okvirje te naloge. Metodologija merjenja bi bila enaka, kot smo jo opisali na simuliranih 
modelih. Princip 'plavajoče prevodne elektrode' bi bil potencialno zanimiv tako na raziskovalnem, kot 




tudi na diagnostičnem področju. Predvsem pa tam, kjer so spremembe impedance izrazite in 
geometrijsko dobro definirane. Zelo zanimivo področje je analiza in manipulacija bioloških tkiv na 
celičnem nivoju, kjer je pomembno razlikovanje med posameznimi celicami ali celo njihovo štetje. Kot 
smo že nakazali pri simulaciji 3D modela, lahko ugotavljamo lastnosti in štejemo kanalizirane objekte 
v okoliškem mediju. Tak primer srečamo na področju celičnih mikrofluidnih črpalk. Implementacija 
bioimpedančnih metod z dodatkom plavajoče prevodne elektrode v tovrstne sisteme bi zahtevala 
predvsem raziskavo tehnoloških zmožnosti vgradnje in prilagodljivosti sistema različnim zahtevam. 
Metoda bi bila potencialno uporabna tudi na neinvazivnem diagnostičnem področju, kjer bi lahko 
zaznavali podkožne tvorbe ali nepravilnosti na tkivu. V tem primeru bi morali pozornost usmeriti v 
natančnost meritev, postavitev in ovrednotenje dobljenih rezultatov. Tvorbe znotraj tkiv pogosto nimajo 
izrazitih meja in so vraščene ali se zlivajo z okoliškim tkivom, kar še dodatno zapleta meritve. Če bi 
hoteli zaznavati prisotnost tujk znotraj tkiv, pa je situacija nekoliko bolj prijazna za uporabo plavajoče 
elektrode.  
S predstavitvijo metode smo pokazali inovativen in enostaven pristop reševanja problema dodatnega 
zaznavanja sprememb električnih lastnosti znotraj merilnega območja. Pokazali smo, da metoda deluje, 
vendar ob določenih pogojih. Metodo smo predstavili le teoretično in izvedli simulacije na enostavnih 
modelih.  
4.6 Zaključek 
S prikazom ideje o dodatku prevodne elektrode smo se dotaknili samih metod merjenja bioimpedance 
in opisali njihove prednosti ter slabosti. K metodam merjenja smo dodali še geometrijsko analizo in 
predstavili pomen pojma občutljivosti. Ker pri bioimpedančnih meritvah težko geometrijsko 
ovrednotimo območje merjenja in razporeditev vzbujalnega toka, je poznavanje parametrov, ki vplivajo 
na to, ključnega pomena. Prav tako je pomembno, da ločimo med pojmoma transimpedance in vzajemne 
impedance. Zaradi narave merjenja električnih lastnosti in raznolikosti bioloških sistemov vsaka meritev 
zahteva poglobljeno študijo uporabe elektrod, metode in načina merjenja. Le na ta način lahko že pred 
pričetkom merjenja predvidimo in odpravimo morebitne težave, ki jih kasneje pri dobljenih rezultatih 
težko izločimo. 
Vse skupaj smo zaključili z nadgraditvijo obstoječih metod s plavajočo prevodno elektrodo in 
prikazali vpliv posameznih parametrov na meritev. Čeprav so rezultati simulacij obetavni, pa je potrebno 
omenjeno metodo spraviti v življenje in implementirati v realne meritve na bioloških tkivih. 




5 VZBUJANJE IZOLIRANEGA ŽIVČNEGA 
TKIVA S KVAZITRAPEZNIM SIGNALOM IN 
MERITEV ODZIVA TER 
BIOIMPEDANČNEGA SPEKTRA 
5.1 Uvod 
Stimulacija živčnih celic bioloških sistemov zajema široko terapevtsko in raziskovalno področje, ki se 
zelo hitro razvija. V zadnjih desetletjih raziskovalci nenehno iščejo nove in nove rešitve ter izboljšave 
obstoječih sistemov vzbujanja in elektrod. Posledica tega je, da imamo danes na področju električne 
živčne stimulacije zelo veliko število različnih sistemov, ki so prilagojeni različnim raziskovalnim 
aplikacijam in medicinsko priznanim terapevtskim metodam. Naj naštejemo le nekatere med mnogimi: 
stimulacija živca 'vagusa' za zdravljenje epilepsije [127,128,129], stimulativna pomoč pri poškodbi 
hrbtenjače [130], globoka možganska stimulacija [131,132,133], itd. 
Vsem aplikacijam je skupno to, da za zadovoljive rezultate potrebujejo ustrezno in natančno 
vzbujanje. S pomočjo električnega signala vzbudimo živec na način, da injiciramo zadovoljiv tok ionov 
skozi celično membrano in tako dosežemo vzdražitev živčnih celic ter vzbuditev akcijskega potenciala 
(AP). Zmožnost proženja AP je osnovna lastnost vzdražnih celic, tako mišičnih kot živčnih, ki omogoča 
prenos pulza po živčnih celicah ter kontrakcijo mišičja. AP je v bistvu kratkotrajen prehoden preobrat 
membranskega potenciala vzdražne celice. Dražljaj povzroči depolarizacijo membrane, zaradi česar se 
spremeni mirovni membranski potencial preko celične membrane [33]. 
Vzrok za pojav AP je sprememba prepustnosti membrane za posamezne ione. Dražljaj povzroči 
odpiranje in zapiranje ustreznih ionski kanalčkov, kar omogoči pretok ionov in spremembo 
membranskega potenciala. Pogoj za sprožitev akcijskega potenciala je depolarizacija membrane do 
določene pragovne vrednosti. Oblika in velikost akcijskega potenciala je za določeno celico značilna. 
AP je torej neodvisen od jakosti in trajanja dražljaja, pomembno je le, da se membrana depolarizira do 
pragovne vrednosti. Če je dražljaj pod pragom, se AP ne pojavi, ko pa je prag dosežen in AP sprožen, 
je vedno enake oblike in velikosti. Spreminja se le frekvenca proženja akcijskih potencialov in zato se 
informacija kodira s frekvenco proženja [33].  
Električne lastnosti živčnih vlaken in raziskovanje odvisnosti le teh od njihove velikosti so predmet 
preučevanja že desetletja [134]. Zgodnje raziskave so pokazale, da je možno s pomočjo spreminjanja 
parametrov vzbujalnega signala vplivati tudi na selektivnost, saj različni tipi živčnih vlaken znotraj 
istega biološkega organizma zahtevajo različne pragovne vrednosti vzbujalnih signalov [135,136]. 
Praviloma za vzbuditev večjih vlaken potrebujemo nižje pragovne vrednosti, medtem ko za manjša 
vlakna velja ravno obratno [137,138]. Lahko se zgodi, da pragu akcijskega potenciala ne dosežemo kljub 




pravilnemu vzbujanju in dovolj veliki amplitudi vzbujalnega signala. Prav zato je razumevanje 
mehanizmov, ki določajo vzbujalni prag ključnega pomena, saj le na ta način lahko zagotavljamo varno 
in učinkovito stimulacijo. Poznavanje električnih lastnosti tkiv, ki obdajajo živec, je lahko odločujoč 
faktor pri učinkovitem vzbujanju živca. V ta namen so raziskovalci postopoma gradili kompleksne 
modele, ki so poleg električnih lastnosti živčnih vlaken upoštevali še lastnosti okoliških tkiv [139,140]. 
Za lažjo izdelavo modelov si lahko pomagamo tudi z meritvijo bioimpedance tkiv, ki so posrednik pri 
prevajanju vzbujalnega signala do živčnih celic [141]. Poleg spodnje pragovne vrednosti moramo biti 
pri vzbujanju pozorni tudi na zgornjo omejitev signala, da ne poškodujemo tkiva ali degradiramo 
stimulacijskih elektrod. 
5.1.1. Karakteristike električnih vzbujalnih signalov 
Teoretično lahko neboleč živčni odziv in posledično kontrakcijo dosežemo že z majhnim in 
kratkotrajnim vzbujalnim tokovnim pulzom. Pri močnejših in daljših vzbujalnih pulzih pa je potrebna 
večja pozornost, saj lahko hitro pride do poškodbe biološkega sistema. Količino naboja (ionov), ki ga 
injiciramo v živčno tkivo določimo kot produkt amplitude in trajanja vzbujalnega signala. Krivuljo, ki 
povezuje amplitudo in trajanje vzbujalnega signala pa imenujemo stimulacijska krivulja in opisuje 
priporočljivo razmerje med omenjenima parametroma za stimulacijo [142] (Slika 5.1). 
 
Slika 5.1: Vzbujalna krivulja, ki opisuje razmerje med amplitudo in trajanjem vzbujalnega signala. Vir: [142] 
Na sliki 5.1, ki prikazuje stimulacijsko krivuljo za vzbujanje živčnih tkiv, vidimo poleg amplitude in 
trajanja še dve zanimivi spremenljivki: 
• Ir ali 'rheobase': opisuje najmanjšo amplitudo vzbujalnega signala, ki je potrebna za 
depolarizacijo membrane pri uporabi pulza dolgega trajanja.  
• C ali 'chronaxie': določa vrednost trajanja pulza pri dvakratni vrednosti spremenljivke Ir. 
Vrednost spremenljivke C je odvisna od tipa živčnega tkiva in njene dolžine. 
Rezultati študij kažejo, da je potrebno vsakemu tipu vzbujanega živčnega ali mišičnega vlakna 
prilagoditi tokovno vzbujanje [143]. Le na tak način lahko zagotavljamo varnost in hkrati učinkovitost. 
Krajša kot so vlakna, daljše pulze potrebujemo, da presežemo pragovne vrednosti. Poleg amplitude in 
trajanja vzbujalnega tokovnega pulza je pomembna tudi njegova oblika [144]. V splošnem se za 
vzbujanje živčnih tkiv uporabljajo unipolarni in bipolarni vzbujalni signali, katerih oblika je odvisna od 
zahtev aplikacije. Če izvzamemo amplitudo in trajanje, na učinkovitost vzbujanja vpliva tudi velikost 
spremembe signala v določenem časovnem obdobju. Če je ta sprememba dovolj velika, lahko pride celo 
do polarizacije membrane.  
Večina aplikacij na področju selektivnega vzbujanja živčnih tkiv zahteva bipolarno vzbujanje, kjer 
se vzbujalni tok preprosto injicira s pomočjo dveh elektrod: 
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• katode ali negativne elektrode: na njej poteka reakcija redukcije in posledično steče tok od 
elektrode proti vzbujanemu tkivu. Negativen tok iz katodne elektrode reducira napetost na 
zunanji strani membrane živčne celice in s tem povzroči depolarizacijo le te in sprožitev 
akcijskega potenciala. 
• anode ali pozitivne elektrode: na njej poteka reakcija oksidacije in posledično teče tok ravno v 
obratni smeri. Anodna elektroda injicira pozitiven tok na zunanjo stran membrane živčne celice, 
kar privede do hiperpolarizacije in v tem primeru ne dobimo odziva [145]. 
Tako je pri bipolarnem vzbujanju vsak signal sestavljen iz katodnega in anodnega dela s 
pripadajočima spremenljivkama amplitude in trajanja. S stališča varnosti in učinkovitosti vzbujanja je 
pomembno, da zagotavljamo enako injiciranje naboja v tkivo tako v katodnem delu kot anodnem [146]. 
Tako se izognemo težavam s kopičenjem naboja, ki lahko poškoduje tako elektrode kot okoliško tkivo. 
Nabojsko uravnoteženost za stimulacijski signal lahko zapišemo z enačbo: 
( ) ( )C AI t dt I t dt          (5.1) 
kjer spremenljivki CI  in AI  predstavljata amplitudo toka v katodnem delu in anodnem delu signala. 
Pogoj za vzdrževanje nabojske uravnoteženosti je vzdrževanje potenciala katode znotraj določenih 
vrednosti ali potencialnega okna. Le na ta način lahko preprečimo ireverzibilne reakcije redukcije in 
oksidacije, ki posledično lahko privedejo do degradacije elektrod ali poškodbe vzbujanega tkiva. Za 
učinkovito vzbujanje moramo poleg nabojske uravnoteženosti omejiti tudi gostoto naboja in tokovno 
gostoto, kar lahko storimo le z spreminjanjem površine elektrod.  
Pomemben parameter na katerega ne smemo pozabiti pri stimulaciji živčnih in mišičnih tkiv je 
razdalja med elektrodo in vzbujanim tkivom. Običajno moramo z večanjem razdalje med 
stimulacijskima elektrodama in tkivom večati tudi amplitudo vzbujalnega signala, ker velikost toka 






          (5.2) 
V enačbi 5.2 spremenljivka I predstavlja želen tok, k konstanto, i minimalno amplitudo toka in r razdaljo 
med elektrodo in tkivom. Krivuljo, ki povezuje amplitudo signala in razdaljo med elektrodo in tkivom 
imenujemo krivulja amplitude-razdalje in opisuje priporočljivo razmerje med omenjenima parametroma 
[142]. Vrednost razdalje 0 predstavlja točko na površini živca, medtem ko pozitivna in negativna 
vrednost predstavljata razdaljo nad in pod živcem. 
 
Slika 5.2: Vzbujalna krivulja, ki opisuje razmerje med amplitudo in razdaljo med iglasto elektrodo in živčnim 
tkivom. Vir: [142] 




Če stimuliramo živčno tkivo na večji razdalji, moramo poleg vrednosti amplitude prilagoditi tudi širino 
pulza. Pri uporabi krajših pulzov potrebujemo večje amplitude in te se večajo z večanjem razdalje med 
elektrodo in tkivom. Na sliki 5.3 vidimo krivuljo, ki opisuje priporočljivo razmerje med širino pulza in 
amplitudo v dveh primerih: na razdalji 1cm od tkiva in neposredno na tkivu [142]. 
 
Slika 5.3: Vzbujalna krivulja, ki opisuje razmerje med amplitudo in širino vzbujalnega pulza. Vir: [142] 
Opisana teorija v tem poglavju nam je lahko v veliko pomoč in orientacija pri določevanju 
karakteristik vzbujanja. Pri tem moramo upoštevati predvsem načelo varnosti in učinkovitosti ter se 
izogniti morebitnim stranskim učinkom stimulacije, kot so poškodba vzbujanega tkiva ali elektrod. 
5.1.2. Elektrode in kompatibilnost z biološkim tkivom 
Elektrode so kritičen element vsake električne stimulacije ali merilnega sistema, saj služijo kot 
fizična premostitev za prenos signala med inštrumentarijem in stimuliranim tkivom. Hkrati opravljajo 
tudi funkcijo pretvorbe med tokom elektronov in ionskim tokom, zato ima izbira materiala za njihovo 
izdelavo ključno vlogo v učinkovitosti pretvorbe. Vsak material ima namreč drugačne lastnosti prenosa 
nabojev in dobro poznavanje le teh ima velik pomen pri izbiri optimalne in varne električne stimulacije. 
V splošnem lahko meritve in stimulacije razdelimo v neinvazivne in invazivne, odvisno od tega ali 
so elektrode nameščene na površino ali znotraj stimuliranega tkiva. Pri neinvazivnih aplikacijah se 
običajno uporabljajo površinske elektrode, ki vsebujejo sloj elektrolitskega gela z vsebnostjo ionov pod 
kovinskim delom. Površinski nanos elektrolitskega gela zagotavlja boljši stik in prenos nabojev, hkrati 
pa zmanjšuje impedanco kože, ki nam pri merjenju povzroča težave. Tovrstne elektrode imajo pri 
zajemu signalov poleg dobrih lastnosti kot so enostavnost in neinvazivnost tudi nekaj pomanjkljivosti, 
predvsem v zagotavljanju enakih pogojev na stiku zaradi neenakomernih nanosov gela in vsakokratni 
potrebi po kalibraciji. Zajeti signali s pomočjo površinskih elektrod so velikokrat slabe kakovosti in 
mnogokrat neponovljivi zaradi spreminjajočih se razmer na stiku pri različnih frekvencah vzbujanja in 
dolgotrajnih meritvah [147]. Pri električni stimulaciji se tovrstne elektrode uporabljajo predvsem pri 
odpravi ali blažitvi kroničnih bolečin z aktivacijo večjega števila živčnih vlaken znotraj perifernega 
živčevja [148], za terapijo in stimulacijo mišičnih tkiv po poškodbah pri paraplegikih [149], za nadzor 
pritiska in hipotenzije pri poškodovanih tkivih [150], itd. Naj naštejemo tudi nekaj pomanjkljivosti 
površinskih elektrod pri uporabi v stimulacijskih aplikacijah: možen nelagoden občutek, težave z 
zagotovitvijo ustreznega stika, učinkovitost vzbujanja ter aktivacija bližnjih netarčnih tkiv. Zaradi 
naštetega so bolj pogosto v uporabi invazivne metode z iglastimi ali implantibilnimi stimulacijskimi 
elektrodami, kjer se zahteva biokompatibilnost in dolgoročna stabilnost materiala iz katerega so izdelane 
elektrode [151]. Implantibilne elektrode so v določenih pogledih boljša izbira, kljub nekaterim 
pomanjkljivostim. Problematične so predvsem elektrokemijske reakcije, ki potekajo na stiku ter 
posledično morebitne poškodbe vzbujanega tkiva. 
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Pri uporabi elektrod iglastega tipa moramo biti pozorni na velikost prevodne površine na vrhu konice 
ki je v stiku s tkivom, saj ta določa tokovno gostoto in pragovno vrednost vzbujanja. Elektrode z manjšo 
površino konice fokusirajo vzbujalni tok in tako znižajo pragovne vrednosti. Poleg velikosti površine 
na tokovno gostoto vplivajo tudi lastnosti stika elektroda-tkivo. Pri električnih stimulacijah živčnih tkiv 
poznamo dva tipa iglastih elektrod: izolirane in neizolirane, ki se razlikujejo po prevodni površini in 
velikosti stika. Izolirane iglaste elektrode vsebujejo neprevoden oklop (običajno teflon), ki omogoči 
večjo tokovno gostoto na neizolirani prevodni konici, medtem ko neizolirane iglaste elektrode injicirajo 
tok po celi površini in ne omogočajo doseganje večjih tokovnih gostot. Zaradi tega pri vzbujanju z 
neizoliranimi elektrodami potrebujemo večje amplitude vzbujalnega signala. 
Elektrode lahko delimo tudi po velikosti površine in sicer na makro in mikro elektrode. Makro 
elektrode, ki imajo tipično površino večjo od 20,1 mm , ne omogočajo doseganje velikih gostot naboja, 
zato pri tovrstnem vzbujanju potrebujemo nekoliko večje amplitude vzbujalnega signala. Mikro 
elektrode, ki imajo običajno nekaj desetkrat manjše površine kot makro elektrode, pa omogočajo 
doseganje višjih tokovnih gostot in tako lahko uporabimo nekoliko nižje vrednosti amplitud. Z njimi 
lahko bolj natančno vzbujamo želen delček živčnega ali mišičnega tkiva. Njihova slabost je hitra 
degradacija in zmožnost poškodbe tkiva zaradi večjih tokovnih gostot [152,153].  
Preden stimulacijske elektrode uporabimo v invazivne namene in kot implantante, moramo 
zagotoviti njihovo biokompatibilnost s tkivom. Ko je enkrat elektroda implantirana v tkivo, lahko tam 
ostane tudi po več let, zato je stabilnost uporabljenega materiala ključnega pomena. Implantibilne 
elektrode morajo biti med stimulacijo odporne na korozijo in razne biološke tekočine in narejene iz 
inertnih in netoksičnih materialov. Pogosto se za izdelavo uporablja platina, iridij, volfram in nerjaveče 
jeklo, nekoliko manj pa elastomeri in polimeri [154,155,156]. Polimerni materiali imajo to prednost, da 
se jim lahko poljubno spreminja lastnosti, ter na ta način pridobijo na prilagodljivosti in funkcionalnosti. 
Poleg materiala so pomembne zahteve pri implantibilnih elektrodah tudi poraba energije med 
stimulacijo, stabilne elektrokemijske karakteristike, spremenljiva in stabilna impedanca ter frekvenčni 
odziv [154]. 
5.1.3. Stik elektroda-biološko tkivo 
Fizično premostitev za prenos signala med inštrumentarijem in biološkim tkivom lahko preprosto 
poimenujemo vmesnik. To je širok pojem in zajema elektrode, senzorje, povezave, ojačevalnike itd. 
Najpomembnejši element med naštetimi so elektrode s svojim bidirekcionalnim značajem, saj 
vzpostavljajo povezavo in hkrati opravljajo pretvorbo toka elektronov v ionski tok. Če gledamo z 
elektrotehniškega stališča lahko vmesnik obravnavamo tudi kot pretvornik, gledano z biološkega 
stališča pa vmesnik predstavlja zunanji tujek. 
Kot smo že omenili v prejšnjem poglavju je velika večina elektrod izdelanih iz kovinskih materialov, 
kjer so nosilci električnega naboja elektroni. Za razliko od kovin, so znotraj bioloških tkiv nosilci toka 
ioni, zato v splošnem velja, da so tkiva pretežno elektrolitski prevodnik. Zaradi različne narave tokov 
na stiku med elektrodo in biološkim tkivom potekajo reakcije, ki omogočajo pretvorbo med elektroni in 
ioni. Na površini elektrode se takoj po stiku s tkivom in navlažitvi ustvari tako imenovan dvojni sloj, 
sestavljen iz vzporednih plasti naboja, kjer pride do prenosa elektronov. Prvi sloj s površinskim nabojem 
sestavljajo ioni adsorbirani na elektrodo zaradi kemičnih interakcij. Drugi sloj pa je sestavljen iz ionov, 
ki jih privlači površinski naboj s pomočjo Coulombove sile. Ima nepravilno razporeditev in prosti ioni 
se v elektrolitu ali biološkem tkivu gibljejo pod vplivom električnih sil in termičnega gibanja. 
Imenujemo ga tudi difuzijski električni sloj ali 'prehodna cona'.  
Predpostavko poenostavljenega model je prvi predstavil Helmholtz in je veljaven le ob predpostavki 
visoke koncentracije elektrolita, saj v nasprotnem primeru ni možna tako hitra tranzicija in širina 
dvojnega sloja se poveča (Slika 5.4 (levo)).  





Slika 5.4: Helmholtzov (levo) in Gouy-Chapmanov (desno) model električnega dvojnega sloja in električnega 
potenciala kot funkcije razdalje od površine elektrode. Vir: [34] 
Ta ima ne glede na značilnost stika v tako imenovani prehodni coni izrazito nepravilno razporeditev 
naboja, zato se na stiku pojavi električni potencial, ki sta ga prva opisala Gouy in Chapman s pomočjo 
Poisson-Boltzmanove relacije (enačba 5.3). V svojo sestavljeno teorijo za dvojni-sloj sta poleg 
Coulombovih električnih sil vključila še termična gibanja ionov z nasprotnim predznakom (Slika 5.4 
(desno)) [34]. Če na kratko povzamemo njuno teorijo lahko zapišemo: 
• naboj na površini je stalen in pravilno razporejen 
• ioni znotraj elektrolita (medija) imajo točkovni značaj 






             (5.3) 
kjer   predstavlja prostorsko gostoto naboja, ki ga zapišemo kot: 
i ic z e           (5.4) 
Parameter 
iz  je naboj iona, e  elementarni naboj in z ic  zapišemo Boltzmanovo enačbo: 
        (5.5) 
V Boltzmanovi enačbi s spremenljivko 
0ic  označimo povprečno koncentracijo ionov, z k  Boltzmanovo 
konstanto in s T  absolutno temperaturo. Če na koncu združimo Poissonovo in Boltzmanovo enačbo, 












            (5.6) 
Poleg Helmholtzove in Gouy-Chapmanove teorije dvojnega sloja obstaja še Debye-Hückelova 
teorija, ki je v bistvu poenostavitev Gouy-Chapmanovega modela. Ta predvideva, da je električni 
potencial zelo majhen v primerjavi s termično energijo znotraj dvojnega sloja. Če pa je širina dvojnega 
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upošteva končno število ionov nasprotnega predznaka in njihove vezalne lastnosti na površini. Na ta 
način lahko difuzni električni sloj razdelimo na dva dela: notranji (Sternov) in zunanji (Gouyev), kar 
vidimo na sliki 5.5. 
 
Slika 5.5: Sternov model difuznega električnega dvojnega sloja. Vir: [34] 
Sternov sloj zajema vse adsorbirane sloje ionov in mejna ravnina z Gouyevim slojem se nahaja na 
razdalji   od površine elektrode. Gouy-Chapmanov model lahko še vedno uporabimo znotraj 
Gouyevega sloja z upoštevanjem potenciala 
  na Sternovi ravnini. Ker je Sternova teorija dokaj 
kompleksna, je ne bomo obravnavali podrobno. Uporabna je takrat, kadar je električni potencial na 
površini zelo velik ali pa je koncentracija elektrolita takšna, da se največji potencial ustvari znotraj 
Sternovega sloja. Če pa je koncentracija zelo visoka in potencial majhen, pa običajno uporabimo Gouy-
Chapmanovo teorijo [34]. 
Zgoraj opisane teorije in modele lahko uvrstimo med kapacitivne, ker gre v splošnem za naelektritev 
in razelektritev električnega dvojnega sloja na stiku elektroda-elektrolit. Poleg kapacitivno značilnih 
pojavov na stiku elektroda-elektrolit poznamo še elektrokemijske ali 'faradayske', kjer na stiku poteka 
reakcija oksidacije ali redukcije [157]. Za elektrokemijske reakcije je značilen prenos elektrona preko 
stika proti ionu in pri tem zamenjava njegovega oksidacijskega stanja. Pri tem ion, ki odda elektron 
drugemu ionu poveča svoje oksidacijsko stanje, medtem ko prejemnik negativno nabitega elektrona 
zmanjša svoje oksidacijsko stanje. Povečanje in zmanjšanje oksidacijskega stanja označimo s + in -, kjer 
predznak predstavlja velikost naboja posameznega iona. Izgubo elektrona imenujemo oksidacija, 
presežek pa redukcija in reakciji vedno nastopita v paru. Oksidacija je dominantna kadar tok teče od 
elektrode proti biomaterialu, medtem ko je pri redukciji ravno obratno. 
Različni materiali iz katerih so narejene stimulacijske elektrode različno reagirajo v stiku z biološkim 
tkivom ali elektrolitom. Za najpogosteje uporabljene, kot sta platina in iridij, so značilne elektrokemijske 
reakcije omejene le na tanek sloj na površini elektrode, zato jih včasih poimenujejo tudi psevdo-
kapacitivne. Elektrokemijske reakcije so lahko reverzibilne ali ireverzibilne. Reverzibilnim lahko 
povrnemo začetno stanje z uporabo stimulacijskega pulza nasprotne polaritete, medtem ko pri 
ireverzibilnih to ni mogoče [146]. Ireverzibilne reakcije so nezaželene, saj nastale spojine povzročajo 
kemične spremembe tako na elektrodah kot v tkivu [158]. Pri električni stimulaciji biološkega tkiva so 
zato bolj zaželeni stiki elektroda-tkivo s kapacitivnim značajem, saj se v tem primeru izognemo 
reakcijam, ki posledično razkrajajo elektrode in ustvarjajo toksične produkte. 
Med omenjenimi materiali za izdelavo stimulacijskih elektrod je najpogosteje uporabljena platina 
(Pt) čistosti 99.93 wt %. Poleg biokompatibilnosti in kemične inertnosti ima še mnogo lastnosti, ki jo 
postavljajo pred druge materiale [159]. Gledano s stališča stičnih lastnosti s tkivom ali elektrolitom, 




platina kaže tako elektrokemijske kot tudi kapacitivne značilnosti [160]. Ob primernem vzbujalnem 
signalu lahko dosežemo reverzibilni elektrokemijski proces, s katerim zagotavljamo varno in dovolj 
učinkovito stimulacijo. V nasprotnem primeru lahko zaidemo v ireverzibilno področje in tako 
poškodujemo elektrode in tkivo. Nekatere raziskave priporočajo omejitvene vrednosti injiciranega 
naboja in geometrijske omejitve pri zasnovi elektrod za stimulacijo [158]. 
5.1.4. Karakterizacija elektrod 
Karakterizacijo stimulacijskih elektrod lahko izvedemo na več načinov. Najpogosteje so v uporabi 
ciklična voltametrija (CV), napetostni odziv (VT) in impedančna spektroskopija (EIS), nekateri 
raziskovalci pa uporabljajo tudi elektronsko mikroskopijo. 
Večina elektrokemijskih karakterizacij je izvedena s pomočjo elektrokemijske celice, ki vsebuje 
katodno in anodno elektrodo potopljene v elektrolitu. Ob vzbujanju z napetostnim signalom na anodi 
poteka oksidacija, na katodi pa redukcija. Elektrodo na kateri preučujemo lastnosti stika imenujemo 
delovna, medtem ko drugo poimenujemo pomožna. Pri določevanju elektrokemijskih lastnosti s 
pomočjo dvo-elektrodne celice je zaželeno meriti doprinos procesov na obeh elektrodah, ker zaradi 
polarizacije ni možno preučevati le lastnosti delovne elektrode. Za tovrstne meritve so bolj primerne tri-
elektrodne elektrokemijske celice z dodano referenčno elektrodo, katere elektrokemijski potencial je 
stabilen in definiran [161]. V tem primeru električni tok teče med delovno in pomožno elektrodo, 
medtem ko napetost merimo med delovno in referenčno elektrodo. Na ta način lahko nemoteno 
spremljamo dogajanje le na delovni elektrodi. 
Tri-elektrodna ciklična voltametrija (CV) je elektrokemijska meritev, pri kateri spreminjamo 
potencial delovne elektrode znotraj potencialnih meja in merimo rezultirajoč električni tok med delovno 
in pomožno elektrodo. Tako lahko zaznavamo prisotnost kemijskih reakcij in beležimo podatke o 
stabilnosti ter reverzibilnosti reakcij. Rezultate podajamo znotraj cikličnega voltamograma, kjer 
prikazujemo odvisnost tokovne gostote od potenciala na delovni elektrodi. 
Meritev napetostnega odziva (VT) se običajno izvaja prav tako s pomočjo tri-elektrodne 
elektrokemijske celice, kjer merimo napetost med delovno in referenčno elektrodo. Rezultati meritev 
napetostnega odziva so uporabni za določanje maksimalne količine naboja, ki se lahko reverzibilno 
injicira ob tokovnem vzbujanju. Poimenujemo jo količina injiciranega naboja in nam pove velikost 
injiciranega naboja, ki je polariziral elektrodo. Iz teh informacij lahko sklepamo in določimo velikost 
polarizacije na stiku elektroda-tkivo, tako v katodnem kot v anodnem delu odziva. Napetostni odziv 
nam poleg informacij o polarizaciji nudi tudi podatke o impedanci merjenega tkiva ali elektrolita. 
Namen študije napetostnega odziva je pridobiti čim več podatkov za karakterizacijo vzbujalnih elektrod 
[162]. 
Impedančno ali bioimpedančno spektroskopijo lahko uporabimo tudi za karakterizacijo elektrod in 
merjenca. Meritev izvajamo ločeno od stimulacije in običajno s tokovnim vzbujanjem majhne 
amplitude, da ohranimo linearno zvezo med vzbujalnim tokom in napetostnim odzivom skozi celotno 
frekvenčno območje. Ker je bioimpedanca snovna lastnost, je neodvisna od oblike in trajanja pulza, 
meritev izvajamo s konstantnim izmeničnim tokovnim vzbujanjem različnih frekvenc in z različnimi 
metodami. 
5.1.5. Modeli in ekvivalentna vezja 
Nadomestni model nam omogoča enostavnejše in nemoteno raziskovanje lastnosti in funkcionalnosti 
strukture originala ali njegovega odziva na določeno vzbujanje. Modeli katerih se bomo dotaknili, so 
nadomestni modeli, pri katerih bomo obravnavali le električne lastnosti. Običajno namesto modela 
uporabljamo naziv ekvivalent, saj ima ta ožji pomen. Tako lahko rečemo, da je električni ekvivalent 
vezje, katerega električne lastnosti so enake kot originalne, gledano s stališča priključnih sponk. Z njim 
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lahko opišemo temeljne električne mehanizme in predvidimo razne efekte, kot je npr. polarizacija. 
Njihova največja pomanjkljivost je kompleksnost, ki se hitro veča z večanjem frekvenčnega območja 
analize. Natančnega modela biološkega sistema se ne da ustvariti, zato so ekvivalenti običajno le 
približki, s katerimi prikažemo električne lastnosti na določenem frekvenčnem področju, ki nas 
zanimajo. 
Za izdelavo modela so potrebne meritve in njihova obdelava, kajti le na ta način lahko pridemo do 
ekvivalentnega vezja. V prvi fazi meritev pridobimo 'surove' podatke, nato jih obdelamo in 
rekonstruiramo ter na koncu prikažemo. S postavitvijo in izbiro metode meritve določimo, kakšnega 
tipa bodo 'surovi' podatki. Če merjenemu objektu preko vzbujalnih elektrod vsiljujemo konstanten 
vzbujalni tok in merimo odziv v obliki napetosti, je ta neposredno sorazmeren z impedanco merjenca. 
V tem primeru rečemo, da je 'surov' podatek in merilna spremenljivka impedanca. Za prikaz 'surovih' 
podatkov obstaja več načinov. Nekatere se prikazuje kot funkcijo časa, druge kot funkcijo frekvence, 
lahko pa oboje hkrati v tridimenzionalnem prikazu. Večje težave nastopijo pri rekonstrukciji podatkov, 
kjer nas pogosto zanimajo tudi neelektrične spremenljivke, kot so npr. delež maščobe in vode v 
merjenem objektu. V tem primerih moramo pogosto izmeriti več parametrov in jih povezati skupaj za 
želene rezultate. Mnogokrat nam je v pomoč tudi geometrijski model, ki poveže rezultate meritev, 
fiziologijo delovanja in geometrijo sistema, ter na ta način dopolni obstoječi model [34].  
Pri impedančni ali bioimpedančni spektroskopiji dobimo pri različnih frekvencah različne vrednosti, 
ki so kompleksna števila. Celotno informacijo o električni lastnosti merjenega objekta ni moč dobiti le 
pri eni frekvenci, temveč je potrebno analizirati čim širše frekvenčno območje. Spekter lahko prikažemo 
na več različnih načinov. Najpogostejši način je prikaz v Bodejevem diagramu, kjer prikazujemo 
spremenljivki magnitude in faze (Slika 5.6). Posebnost diagrama je, da je predstavljen v logaritemski 
amplitudni, linearni fazni in logaritemski frekvenčni skali. 
 
Slika 5.6: Primer poteka magnitude (zgoraj) in poteka faze (spodaj) v Bodejevem diagramu impedance. 
Enake informacije kot v Bodejevem diagramu lahko prikažemo tudi v Wesselovem diagramu, ki ga 
nekateri imenujejo tudi Argandov ali Nyquistov ali Cole-Cole diagram. Gre za kompleksno ravnino, 
kjer prikazujemo imaginarni del impedance v odvisnosti od realnega pri vsaki merjeni frekvenci. V 
Wesselovem diagramu je impedanca prikazana kot vektor magnitude z dolžino Z , medtem ko je faza 
prikazana v obliki kota med x-osjo in omenjenim vektorjem magnitude (Slika 5.7). Ta prikaz podatkov 
je še posebej uporaben za rekonstrukcijo elektrokemičnih procesov in posledično izdelavo 
ekvivalentnega vezja. Prednost Wesselovega diagrama je, da lahko s pomočjo razpoznavanja oblik 
poteka v kompleksni ravnini sklepamo in sestavimo nadomestno električno vezje [34]. Njegova 
pomanjkljivost pa je nenazoren pregled frekvenčnih točk, pri katerih smo izmerili vrednosti magnitude 
in faze. 





Slika 5.7: Primer prikaza poteka impedance v Wesselovem diagramu. 
Analiza in kombinacija obeh prikazov izmerjene impedance nam je lahko v pomoč pri izdelavi 
nadomestnega vezja stika elektroda-tkivo in merjenca. 
Pomagamo si lahko tudi s tako imenovano preprosto Randlesovo celico (RC vezje), ki se dokaj 
pogosto uporablja za modeliranje elektrokemičnih procesov in jo je prvi v osnovni različici predstavil 
John Edward Randles [163]. Sestavljena je iz upornosti aktivnega elektrolita 
SR , ki je v zaporedni 
vezavi z paralelno vezano kapacitivnostjo dvojnega sloja 
dlC  in polarizacijske (faradayske) upornosti 
PR  (Slika 5.8). 
 
Slika 5.8: Osnovna različica Randlesove celice (RC vezja). 
V Wesselovem diagramu Rendlesovo celico vedno prikažemo kot polkrog, kjer pri visokih in nizkih 
frekvencah prevlada uporovni značaj celice (Slika 5.9 (levo)). 
 
Slika 5.9: Prikaz karakteristike osnovne različice Rendlesove celice v Wesselovem (levo) in Bodejevem 
diagramu (desno). Vir: [165] 
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Običajno je osnovna Randlesova celica izhodiščna za kompleksnejše modele, ki vsebujejo tudi nekatere 
nestandardne elemente kot so elementi s konstantno fazo (CPE) in memristorji. Kapacitivni element 
dlC  
skupaj z upornostjo 
PR  znotraj osnovne Randlesove celice običajno ne opisuje dovolj natančno 
značilnosti dvojnega sloja na stiku elektrode in elektrolita, zato ga je običajno potrebno nadgraditi. 
Namesto običajnega kapacitivnega elementa, ki opisuje obnašanje dvojnega sloja je bolj primeren tako 
imenovan element s konstantnim faznim kotom (CPE - 'Constant Phase Element'). 







          (5.7) 
Posebnost elementa je frekvenčna neodvisnost faznega kota impedance in znaša ( 90)   , kjer 
parameter   predstavlja frekvenčno odvisnost impedance CPE-ja in je lahko le pozitivno število na 
območju 0 1  . Tako ima CPE pri vrednosti 1   čisti kapacitivni značaj, pri 0   pa čisti 
uporovni značaj [164]. Čeprav so bile razvite mnoge teorije o fizikalnem ozadju obnašanja dvojnega 
sloja in povezanostjo s CPE, kot so hrapavost in poroznost površine elektrod, nehomogeno razporeditev 
reakcij na površini elektrod in nehomogeno razporeditev toka, pa je najenostavneje parameter   
obravnavati kot empirično konstanto brez fizikalnih osnov [109]. Podobno lahko ob upoštevanju 
stimulacije z neobloženimi elektrodami model dvo-sloja nadgradimo tudi z upoštevanjem difuzije in 
modelom difuznega dvojnega sloja. Osnovno Randlesovo celico nadgradimo z empiričnim 
elektrokemičnim difuzijskim elementom, ki se imenuje Warburgov element W . Oznako elementa 
vidimo na sliki 5.10. 
 
Slika 5.10: Različica Rendlesove celice z dodanim Warburgovim elementom. 
Difuzija kot transportni proces lahko vnaša dodatno impedanco v sistem, ki jo poimenujemo 
Warburgova impedanca. Pri visokih frekvencah je prispevek Warburgove impedance majhen, saj 
difuzijski reaktanti ne opravijo dolge poti, medtem ko je pri nižjih frekvencah prispevek impedance 
večji. Definicijo Warburgove impedance lahko zapišemo z enačbo [165]: 
1
2( ) (1 )WZ j 

          (5.8) 
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Spremenljivke, ki nastopajo v enačbi 5.9 predstavljajo: R - konstanto idealnega plina, T - absolutno 
temperaturo, n - število prostih elektronov, A - površino elektrode, F - Faradayevo konstanto,
oxn  in 
redn - koncentraciji delcev zaradi oksidacije in redukcije in oxD  ter redD - difuzijski koeficient delcev pri 




oksidaciji in redukciji. Druga možnost za določitev Warburgovega impedančnega koeficienta je 
določitev naklona značilnega linearnega dela prispevka Warburgove impedance znotraj Wesselovega 
diagrama (Slika 5.11). Značilna diagonalna linija pri nižjih in polkrog pri višjih frekvencah v 
Wesselovem diagramu sta razpoznavna posebnost Rendlesove celice z dodatkom Warburgovega 
elementa [166]. 
 
Slika 5.11: Prikaz karakteristike različice Rendlesove celice z dodanim Warburgovim elementom v Wesselovem 
(levo) in Bodejevem diagramu (desno). Vir: [165] 
Čeprav lahko z omenjenimi elementi dobro modeliramo sistem, običajno pri meritvah izmerimo 
seštevek vseh učinkov in poskušamo razpoznati ter izločiti le vplive določenega elementa na rezultat 
celotne meritve. 
5.2 Opis problematike 
Za popolno karakterizacijo in raziskavo elektrokemijskih lastnosti sistema za selektivno stimulacijo 
perifernih živcev je potreben kompleksen sistem za vzbujanje in merjenje odzivov, ki običajno zajema 
ciklično voltametrijo (CV), meritev napetostnega odziva pri vzbujanju s stimulacijskim signalom in 
impedančno spektroskopijo na določenem frekvenčnem območju. Na podlagi pridobljenih rezultatov se 
običajno določijo potencialne meje znotraj katerih lahko zagotovimo varno in učinkovito stimulacijo ter 
zabeležimo točke pri katerih pride do neželenih elektrokemičnih procesov. Nekatere meritve za 
ugotavljanje elektrokemičnih lastnosti na elektrodah so bile že izvedene [167,168], ampak ovrednotenje 
in izdelava modela je bila narejena s pomočjo elektrolitske raztopine kot nadomestek biološkemu tkivu 
[145]. Obstoječi sistemi za stimuliranje in merjenje so običajno ločene enote, ki jih je potrebno 
prilagoditi med seboj in meritve izvajati ločeno. Tak sistem meritev lahko privede do pomanjkljivosti 
in neusklajenosti rezultatov. To je še posebej očitno ob ločenem stimuliranju in merjenju napetostnega 
odziva ter izračunu impedance, saj se vmes razmere spremenijo in sprememb čez nekaj časa ne moremo 
zabeležiti. Elektrokemijske lastnosti so praviloma tudi časovno odvisne in zato je zaporedje ter hkratno 
merjenje vseh potrebnih parametrov ključnega pomena. 
Namen naše raziskave je bil razviti prilagodljiv sistem, ki bo hkrati zmožen generiranja poljubnih 
stimulacijskih tokovnih električnih signalov ter merjenja napetostnega odziva in izračuna bioimpedance. 
Predvsem je pomemben stimulacijski del sistema, saj prav oblika in moč vzbujalnega signala vplivata 
na učinkovitost, selektivnost in varnost stimulacije za določen tip vzbujanega živčnega tkiva. Poleg 
vzbujalnega dela ima pomembno vlogo tudi postavitev elektrod in metoda merjenja, saj običajni LCR 
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metri, ki so v uporabi za merjenje impedančne spektroskopije, niso popolnoma ustrezni, saj omogočajo 
le dvo-elektrodno merjenje. S tovrstnimi inštrumenti ne moremo izločiti vpliva polarizacije in drugih 
procesov na stiku elektroda-merjenec in običajno izmerimo impedanco, ki je sestavljena iz doprinosa 
merjenca in procesov na stiku z elektrodo. Enako velja za meritev napetostnega odziva. 
S primerjavo rezultatov dobljenih z različnimi metodami merjenja odziva in impedance lahko izdelamo 
model priključnega dela sistema, kar lahko služi kot podlaga za nadaljnjo optimizacijo.  
5.3 Cilji 
V sklopu študije in raziskave elektrokemičnega vpliva na meritev odziva in bioimpedance pri vzbujanju 
s tokovnim signalom kvazi trapezne oblike je bil cilj naslednji: 
• razviti kombiniran stimulacijski sistem z napetostno krmiljenim tokovnim vzbujanjem, ki bo 
zmožen generiranja poljubnih oblik stimulacijskih signalov. Krmilni napetostni signal 
programsko implementirali v programskem paketu Matlab in ga uporabiti za krmiljenje 
tokovnega stimulacijskega vira za selektivno vzbujanje živčnega tkiva. Uporabiti bipolarno in 
polarno obliko krmilnih signalov različnih moči in primerjati razlike pri odzivu. 
• Preučiti vse mehanizme in zahteve na področju stimulacije bioloških tkiv. Na podlagi raziskav 
za že razvito merilno priključno komoro [169] razviti in pripraviti stimulacijsko-merilni sistem 
ter predvideti proceduro selektivne stimulacije živčnega tkiva. Izvesti meritve odziva in 
bioimpedance pri dvo-elektrodni in štiri-elektrodni meritvi, ter jih med seboj primerjati. Na 
podlagi meritev ugotoviti dogajanje na elektrodah in oceniti vpliv ustvarjenega dvojnega sloja 
in elektrokemijskih reakcij na meritev. 
• Meritve impedančne spektroskopije izvesti na širšem frekvenčnem področju od 1 Hz  do 
500 kHz  in rezultate prikazati v Bodejevem in Wesselovem diagramu, kar bi bila tudi podlaga 
za eventualno izdelavo približnega ekvivalentnega vezja. 
5.4 Rezultati 
5.4.1 Priprava stimulacijsko-merilnega sistema 
Stimulacijsko-merilni sistem namenjen selektivni električni stimulaciji živčnih tkiv in merjenju odzivov 
sestoji iz stimulacijsko-merilnega in priključnega dela, kot prikazuje Slika 5.12. 
 
Slika 5.12: Bločni diagram stimulacijsko-merilnega sistema za selektivno električno stimulacijo. 




Priključni del v obliki prototipa merilne celice ali komore je bil izdelan predhodno in na njem so bili 
opravljeni že nekateri poizkusi stimulacije [167,168,170]. Ohišje celice je izdelano iz pleksi stekla s 
vstavljenim priključkom, ki povezuje elektrode sistema z stimulacijsko-merilnim delom. Na sredini 
celice je v liniji nameščenih sedem platinastih neobloženih elektrod v obliki objemk z debelino 1 mm , 
pod njimi pa je prostor za raztopino, s pomočjo katere zagotavljamo primerne pogoje za čim daljše 
ohranjanje vitalnih funkcij biološkega tkiva (Slika 5.13). Razmik med elektrodami je 4,8 mm . 
 
Slika 5.13: Prototip merilne celice ali komore za selektivno vzbujanje živčnih tkiv izdelan v Centru za 
implantibilno tehnologijo in senzorje ITIS v Ljubljani [169]. 
Prototip merilne celice je povezan s stimulacijsko-merilnim delom, ki temelji na merilni platformi 
RedPitaya. Strojni del, sestavljen iz vmesnika za stimulacijo in meritev ter krmilne platforme je bolj 
podrobno opisan že v poglavju 3.4.4, medtem ko je programski del in metoda merjenja prilagojena 
zahtevam aplikacije. Celotna postavitev meritve je prikazana na sliki 5.14. 
 
Slika 5.14: Celotna postavitev meritve, ki je bila izvedena na Veterinarski fakulteti v Ljubljani. Sistem vsebuje 
priključni in stimulacijsko-merilni del. 
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5.4.2 Priprava živčnega tkiva 
Pri študiji smo uporabili 'sedalno' živčno tkivo miši, ki je hkrati najdaljši in najširši živec in se razteza 
od zgornjega dela noge do stopala. Tovrstni tip živčnega tkiva najdemo tudi pri človeku in še nekaterih 
sesalcih in pri vseh ima podobno organizacijsko shemo in funkcijo. Zagotavlja živčno povezavo kože z 
mišičevjem na nogi ter stopalu. 
 
Slika 5.15: Anatomija 'sedalnega' živčnega tkiva miši. Vir: [171] 
'Sedalno' živčno tkivo je sestavljeno iz snopa živčnih vlaken, ki jih običajno razporejamo v skupine 
po velikosti in funkcionalnosti: mielinizirana Aβ  vlakna s premerom 5-12 μm , mielinizirana A  
vlakna s premerom 2-5 μm  in ne-mielinizirana C  vlakna s premerom 0.5-2.5 μm  [172,173]. 
Mielenizirana vlakna so oblečena v mielin in v prerezu zgledajo kot koncentrični obročki okrog vlakna, 
medtem ko so ne-mielinizirana vlakna gola (Slika 5.16). Posebnost mieliniziranih manjših vlaken v 
prerezu je ustvarjanje akcijskega potenciala v Ranvierijevih zažemkih brez mielinske ovojnice in 
počasnejše ter skokovito prevajanje. Pri ne-mieliniziranih vlaknih pa se akcijski potencial ustvarja 
vzdolž celotnega živčnega vlakna. 
 
Slika 5.16: Prerez živčnega 'sedalnega' tkiva zajca. Črni obročki predstavljajo mielinsko ovojnico, ki ovija 
živčno mielinizirano vlakno. Vir: [190] 
Zaradi zelo podobne strukture in funkcionalnih lastnosti med 'sedalnim' živčnim tkivom miši in človeka 
je prav ta najprimernejši kot eksperimentalni model za preučevanje. Prav tako je 'sedalno' živčno tkivo 
miši neprimerno dostopnejše od človeškega in hkrati manjših dimenzij, kar omogoča lažjo pripravo, 
izolacijo, analizo in tudi raziskavo. Tudi v preteklosti so raziskovalci pogosto uporabljali tovrstno živčno 
tkivo kot modelno pri svojih aplikativnih raziskavah, kot so: regeneracija živčnih vlaken [174,175], 
razvoja in pojava mrtvih celic [176,177,178,179] in raziskave biokompatibilnosti elektrod [180,181]. 




Živčno tkivo na katerem smo izvedli eksperiment je bilo uporabljeno v sklopu pridružitve del. To 
pomeni, da je bila žival prvotno žrtvovana za potrebe druge eksperimentalne skupine, mi pa smo na 
podlagi prošnje uporabili preostali del shranjenega živčnega tkiva. Predpripravljen levi del 'sedalnega' 
živca smo s pomočjo laboranta prikrajšali na dimenzijo 40mm  in ga posredno vlažili z ustrezno 
cerebrospinalno tekočino, ki preprečuje izsušitev. Ta je sestavljena iz naslednjih elementov (vsebina v 
mM): 
2MgCl  2 , 2CaCl  2 , KCl  2.5 , 2NaCl  126 , glukoza 10 , 2 4 2NaH PO  x H O 1.25  in 3NaHCO  26
. Cerebrospinalna tekočina nenehno vlaži živčno tkivo in na ta način ohranja vitalne funkcije pri 
življenju. Po končani pripravi smo tkivo položili na objemkaste neobložene platinaste elektrode znotraj 
merilne komore in prostor pod elektrodami napolnili s cerebrospinalno tekočino ter vse skupaj 
hermetsko zaprli (Slika 5.17). Položaj živčnega tkiva v merilni komori med stimuliranjem in merjenjem 
odziva nismo spreminjali ter na ta način ohranjali prvotne razmere tekom celotnega poizkusa.  
 
Slika 5.17: Postavitev 'sedalnega' živčnega tkiva na objemkaste platinaste elektrode v merilni komori. 
5.4.3 Procedura selektivne stimulacije 
Znotraj mieliniziranih vlaken obstaja povezava med vozliščno razdaljo in premerom vlaken [182]. 
Vozliščna razdalja je razdalja med Ranvierijevimi vozli, kjer je ob primernem vzbujanju generiran 
akcijski potencial. Ta se nato širi s preskokom iz enega vozla na drugi z določeno prevajalno hitrostjo 
[183,184]. Tako imajo večja vlakna (predvsem tip A in B) vozlišča razmaknjena na večjo razdaljo, 
manjša pa na manjšo. Posledično imajo večja vlakna med vozli večjo potencialno razliko, kar nam 
omogoča vzbujanje z manjšimi amplitudami. Ob primernem vzbujanju se taka vlakna odzovejo najprej. 
Najboljše rezultate selektivnega vzbujanja lahko dosežemo s pomočjo tako imenovanega 
'intraneuralnega' ali notranjega vzbujanja [185]. Način in tip vzbujanja je odvisen predvsem od tipa 
vlaken, njihovega premera in razdalje od elektrode, zato moramo vse te parametre upoštevati [186]. V 
kliničnih aplikacijah, za razliko od raziskovalnih, kjer je amplituda vzbujanja pogosto omejena, 
stimuliramo predvsem večja vlakna. V študiji, ki sta jo izvedla Fang in Mortimer sta prišla do zaključka, 
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da je možno selektivno vzbujati manjša živčna tkiva brez aktivacije velikih vlaken znotraj istega 
vlakenskega snopa [187,188]. Predlagala sta vzbujanje z bipolarnimi tokovnimi kvazi trapeznimi 
signali, ki vsebujejo pravokotni in eksponentni del signala. Na ta način je omogočeno diferencialno 
blokiranje določenega tipa vlaken s pomočjo membranske hiperpolarizacije. V katodnem delu z višjo 
amplitudo vzbujamo predvsem manjša vlakna, medtem ko v anodnem z manjšo amplitudo aktiviramo 
večja vlakna in hkrati blokiramo manjša. Eksponentno upadanje vzbujalnega signala pa je pomembno 
predvsem zaradi preprečitve prehitrega kopičenja naboja in energijske učinkovitosti, kar je bil problem 
pri vzbujanju le z kvadratnimi signali [188,189]. Tehniko selektivnega vzbujanja živčnih vlaken z 
različnimi vrednostmi CV tako prilagajamo določenemu tipi vlaken, kjer spreminjamo časovne 
konstante in moč signala. 
Na podlagi predhodno opravljenih raziskav na živčnih tkivih in s ciljem doseganja reverzibilnega 
procesa, smo tudi pri naši aplikaciji za vzbujanje uporabili bipolarni kvazi trapezni tokovni signal s 
točno določeno amplitudo in trajanjem tako katodnega kot anodnega dela (Slika 5.18). 
 
Slika 5.18: Oblika bipolarnega stimulacijskega signala, ki smo ga uporabili pri vzbujanju in meritvi odziva 
živca. 
Kot je razvidno iz slike 5.18, ima katodni del signala amplitudo z vrednostjo 
Ci  in je sestavljen iz 
ravnega dela s trajanjem 
Ct  in upadajočega eksponentnega dela s trajanjem expt  ter časovno konstanto 
exp . Anodni del pa ima amplitudo vrednosti ai  in ravni del s trajanjem at . Poleg selektivnega vzbujanja 
ima anodni ali negativni del signala vlogo izenačevanje nakopičenega naboja na elektrodi, zato mora 
biti površina anodnega dela enaka površini katodnega dela. 
Programski del procedure selektivne stimulacije 'sedalnega' živčnega tkiva smo izvedli v 
programskem paketu Matlab, kjer smo generirali vzbujalni signal za krmiljenje tokovnega vira znotraj 
vmesnika za stimulacijo in meritev (Slika 5.20). Pri vzbujanju smo uporabili tako polarni kot bipolarni 
tip signala (Slika 5.19), ter kasneje primerjali oba odziva. 
 
Slika 5.19: Polarna oblika (levo) in bipolarna oblika (desno) napetostnega krmilnega signala za krmiljenje 
tokovnega vira. 




Na podlagi literature in preizkušanja smo izbrali vrednosti za bipolarni kvazi trapezni signal, tako da 
smo dosegli pravilen odziv živca. Vrednosti smo nastavili na: =4 mACi , 56 μsCt  , exp 169 μst  , 
exp 56 μs  , 1 mAai  in 440 μsat   in živčno tkivo vzbujali s serijo 50 zaporednih pulzov, vnesli 1 s  
premora in nato ponovno vzbujali tkivo s sinusnim signalom amplitude 400 μA  na frekvenčnem 
območju od 1 Hz  do 500 kHz . Odzive na stimulacijski in sinusni signal smo zajemali sinhrono z 
vzbujanjem in kasneje na podlagi pridobljenih odzivov izvedli rekonstrukcijo in prikazali rezultate. 
5.4.4 Meritev odziva 'sedalnega' živčnega tkiva na stimulacijski signal 
Odziv živčnega tkiva smo izmerili s pomočjo štiri-elektrodne postavitve in ga primerjali z dvo-
elektrodno postavitvijo, ter na ta način skušali oceniti, kako polarizacija vpliva na meritev. V obeh 
primerih smo odziv na stimulacijski signal zajemali diferencialno s pomočjo instrumentacijskega 
ojačevalnika in sinhrono z generiranjem tokovnega stimulacijskega signala. Proceduro smo napisali v 
programskem paketu Matlab, kjer s pomočjo ukazov SCPI krmilimo delovanje merilne platforme 
RedPitaya in stimulacijsko-merilnega vmesnika, ki je priključen na elektrode merilne komore (Slika 
5.20). 
 
Slika 5.20: Shema postavitve eksperimenta za meritev odziva pri 4-elektrodni postavitvi. 
V primeru štiri-elektrodne meritve smo stimulacijski signal vsilili preko tokovnih elektrod IH in IL, 
medtem ko smo napetostni odziv merili na napetostnima elektrodama VH in VL. Ves čas smo merili 
tudi tokovni stimulacijski signal na merilnem uporu transimpedančnega ojačevalnika v obliki napetosti, 
ter ga kasneje preračunali v tokovno vrednost. V primeru dvo-elektrodne postavitve pa smo po dve 
elektrodi, IH in VH ter IL in VL združili skupaj, ter na ta način izmerili poleg padca napetosti na 
merjencu tudi padec na elektrodi. Na ta način smo ugotavljali, kako lahko tako imenovani dvojni sloj s 
kapacitivnim značajem vpliva na meritev impedance živčnega tkiva. Poleg več-elektrodne postavitve 
smo pri merjenju primerjali tudi odziv na polarni in bipolarni stimulacijski signal, ter na ta način skušali 
prepoznati vpliv elektrokemijskih reakcij na meritev. Prav tako smo preverili, ali so morebitne 
elektrokemijske reakcije reverzibilnega značaja in ali pride do morebitnih poškodb elektrod ter 
vzbujanega tkiva. 
Kot je razvidno iz slik 5.21 in 5.22, se napetostni odziv precej prilega tokovnemu vzbujalnemu 
signalu. Pri dvo-elektrodnem merjenju napetostni odziv kaže hitrejši izzven prehodnega pojava, celo 
ohranja določeno napetost čeprav se tok že manjša. Ob začetku eksponentnega upadanja vzbujalnega 
signala se napetost skokovito zmanjša ( Un ) in potem začne naprej eksponentno upadati. Tega pojava 
pri štiri-elektrodnem merjenju ne zaznamo in napetostni odziv bolj sledi tokovnemu, kar kaže na to, da 
ohmske razmere prevladujejo nad kapacitivnimi. Ker je amplituda odziva v primeru dvo-elektrodne 
meritve višja kot pri štiri-elektrodni meritvi, sklepamo da smo v prvem primeru poleg impedance 
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živčnega tkiva merili tudi polarizacijsko impedanco kot posledico vzpostavitve dvojnega sloja na stiku 
elektroda-tkivo. Glede na to, da je v našem primeru doprinos polarizacije k meritvi velik in ga ne 
moremo zanemariti, lahko zaključimo, da je za meritev odziva živčnega tkiva na stimulacijski signal 
bolj primerna štiri-elektrodna meritev. 
 
Slika 5.21: Bipolarna oblika stimulacijskega signala in odziv živčnega tkiva v primeru 2-elektrodne in 4-
elektrodne meritve. 
 
Slika 5.22: Polarna oblika stimulacijskega signala in odziv živčnega tkiva v primeru 2-elektrodne in 4-
elektrodne meritve. 
Poleg medsebojne primerjave odzivov pri dvo in štiri-elektrodnem merjenju smo primerjali med seboj 
tudi odziv na polarni in bipolarni stimulacijski signal, ter na ta način skušali prepoznati vpliv 
elektrokemijskih reakcij. Kot smo že omenili v poglavju 5.1.3, gledano s stališča stičnih lastnosti, platina 
iz katere so narejene elektrode kaže tako elektrokemijske (reakciji oksidacije in redukcije) kot 
kapacitivne značilnosti. Eden od pogojev za učinkovito in varno stimulacijo je nabojska uravnoteženost, 
kjer naj bi katodni in anodni del signala zagotavljala približno enako količino naboja. Le na ta način se 




lahko izognemo prekomernemu kopičenju naboja. Poleg uravnoteženosti, je pomembno tudi 
vzdrževanje potenciala elektrod znotraj mejnih vrednosti. V literaturi zasledimo mejne vrednosti za 
varno stimulacijo v območju med -0.6 V in +0.9 V [146]. V našem primeru pri uporabi bipolarnega 
stimulacijskega tokovnega signala zaznamo največjo polarizacijo v katodnem delu _ maxcV  in v anodnem 
delu odziva _ maxaV , v primeru polarnega signala pa le vrednost _ maxcV . Vrednosti se pojavita ob 
zaključku katodnega in anodnega dela toka. Omenjena potencialna ekstrema sta običajno potenciala, pri 
katerih se začneta reakciji oksidacije in redukcije. Običajno je izmerjen odziv živca sestavljen iz 
polarizacijske napetosti na elektrodi in padca napetosti na tkivu ter manjših prispevkov kot so sestavljen 
akcijski potencial in potencial zaradi lokalne razlike v koncentracijah ionov. Upoštevati moramo tudi 
premik ravnovesnega potenciala elektrode ob pogoju, da je prisoten. Izmerjeno vrednost lahko zapišemo 
kot sestavo naslednjih prispevkov: 
0( )C T e C APU I Z Z U V           (5.10) 
kjer predstavlja 
TZ – impedanco tkiva, eZ  - impedanco elektrod, C - potencial zaradi lokalne razlike v 
koncentraciji ionov, 
APU - sestavljen akcijski potencial in 0V – premik ravnovesnega potenciala 
elektrode [145]. Največji vrednosti _ maxcV  in _ maxaV  iz odziva odčitamo ob zaključku katodnega in 
anodnega dela signala (Sliki 5.21 in 5.22). 
V tabeli 5.1 smo zbrali vse izmerjene in preračunane podatke, kjer smo ločili izračune za katodni in 
anodni del. Premik ravnovesnega potenciala 
0V  smo upoštevali, medtem ko smo akcijski potencial APU  
zanemarili, saj je njegov prispevek k skupni izmerjeni vrednosti zanemarljiv. Prisotnost in vrednost 
akcijskega potenciala smo podrobneje analizirali v naslednjem poglavju. 
Tabela 5.1: Karakteristične vrednosti napetostnih odzivov (pri dvo-elektrodnem in štiri-elektrodnem merjenju) 




Unc(V) Uc_max(V) Ua(V) Una(V) 
 
Ua_max(V) 
2T bp 4,33 2,82 0,38 1,71 - 1,61 
4T bp 1,83 - 0,19 0,67 - 0,65 
2T pp 4,15 2,87 0,21 - - - 
4T pp 1,75 - 0,11 - - - 
 
Iz karakterističnih vrednosti napetostnih odzivov zbranih v tabeli 5.1 lahko vidimo, da je med 
napetostnima odzivoma na polarni in bipolarni tokovni stimulacijski signal zelo majhna razlika. Očitno 
je, da v našem primeru do prevelikega kopičenja naboja zaradi stimulacije le s polarnim signalom ne 
prihaja. Elektrokemijske reakcije reverzibilnega značaja so prisotne v obeh primerih, pri vzbujanju z 
bipolarnim signalom celo nekoliko več. Razloge za to je možno iskati tudi v končnem številu prostih 
ionov znotraj izoliranega živčnega tkiva, kratkih časovnih intervalih vzbujanja in relativno majhni 
efektivni površini elektrod. Poleg majhne površine elektrod je pomembna tudi njihova mikroskopska 
struktura, saj se v primeru bolj hrapave površine močno zmanjša kontaktna površina in posledično potek 
reakcij na stiku. Do poškodb tkiva in elektrod ni prišlo in lahko sklepamo, da je bila stimulacija varna 
in učinkovita. Iz odziva je dokaj težko razbrati in ločiti kolikšen doprinos k meritvi prispeva vzpostavitev 
dvojnega sloja in kolikšen elektrokemijske reakcije v obliki redukcije in oksidacije. 
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5.4.5 Zaznava sestavljenega akcijskega potenciala (CAP) 
Vse celice so zmožne generiranja membranskega potenciala (
mV ), ki nastane ob napetostni razliki med 
notranjostjo in zunanjostjo membrane. Napetostno razliko omogoča različna razporeditev ionov med 
celično notranjostjo in zunanjostjo ter selektivno prepustna celična membrana. V seštevku je notranjost 
celice v normalnih okoliščinah negativno nabita v primerjavi z zunanjostjo, za kar je odgovorna Na-K 
črpalka. Ta prenaša preko membrane več natrijevih ionov ven kot kalijevih ionov noter, s tem pa vpliva 
na osnovno vrednost potenciala. Temu pravimo membranski potencial (MP) in znaša pri različnih tipih 
celic med 20  in -100 mV .  
Velika večina celic med normalnim delovanjem vzdržuje membranski potencial tipičnih vrednosti, 
le živčne in mišične celice pa imajo sposobnost nenadne spremembe le tega. Če 
mV  s pomočjo ustrezne 
stimulacije v zelo kratkem času spremeni svojo vrednost, rečemo, da je celica vzbujana in odziv 
poimenujemo akcijski potencial (AP). Na sliki 5.23 je prikazan značilen akcijski potencial živčne celice. 
 
Slika 5.23: Značilen akcijski potencial živčne celice. Vir: Povzeto po [191] 
Ker celice med seboj komunicirajo in sinhrono odpirajo in zapirajo ionske kanalčke, lahko akcijski 
potencial potuje vzdolž površine neurona v obliki valovanja. To gibanje imenujemo propagacija. S 
pomočjo stimulacijskega signala vzbudimo določen delček nevrona, ki odpre določene kanalčke in 
prepusti pozitivne ione v notranjost celice, kar imenujemo depolarizacija. Če je stimulativni signal 
dovolj močan, lahko doseže prag vzdražnosti celice, kar povzroči hitro spremembo napetosti 
mV . Stanju 
depolarizacije in prehodu pozitivnih ionov v celico sledi stanje repolarizacije, kjer se membrana povrne 
v mirovno stanje in zavzame mirovni membranski potencial. Časovni interval med zaporednima AP ne 
more nikoli postati tako kratek, da bi se nov AP začel še preden bi se prejšnji zaključil. Tako ločimo 
časovni interval trajanja AP na dva dela: na absolutni in relativni refraktarni interval. V absolutnem 
rafraktarnem intervalu, kjer se tvori AP, je membrana nezmožna odgovoriti na nadaljnje dražljaje, 
medtem ko je v relativnem refraktarnem intervalu to možno ob zelo veliki depolarizaciji [190,191]. 
Potek znotrajceličnega akcijskega potenciala razkriva lastnosti delovanja posamezne celice, ampak 
ga je težko zaznati in za to potrebujemo posebno opremo. Veliko lažje je zaznati zunajcelični AP, ki ga 
v bistvu zaznavamo kot vsoto večih AP skupka celic in ga zato imenujejo sestavljen akcijski potencial 
(CAP). Čeprav CAP podaja le posredno informacijo o delovanju posamezne skupine celic ali tkiva, 
lahko dobimo potrebne informacije o zunanjih faktorjih, ki vplivajo na propagacijo. 
Sestavljen akcijski potencial na površini obdelanega in izoliranega 'sedalnega' živčnega tkiva smo 
zaznavali diferencialno z instrumentacijskim ojačevalnikom s pomočjo štiri-elektrodne postavitve, kot 
prikazuje slika 5.24. Vzbujalni elektrodi IH in IL smo postavili na eno stran živčnega tkiva, medtem ko 
smo merilni elektrodi VH in VL namestili vzdolž tkiva. Ko smo živčno tkivo vzbujali s stimulacijskim 
signalom dovolj velike amplitude, se je skupek generiranih akcijskih potencialov ali CAP širil v obliki 
zunajceličnega valovanja vzdolž tkiva proti merilnima elektrodama. Zaradi pričakovanih vrednosti CAP 




smo morali vhodno napetostno območje vgrajenega A/D pretvornika z 14-bitno ločljivostjo (v merilni 
platformi RedPitaya) premakniti na +/-1V, ter s tem zagotoviti zadovoljivo ločljivost zajemanja signala. 
 
Slika 5.24: Shema postavitve eksperimenta za zaznavanje CAP na površini živčnega tkiva. 
Oblika stimulacijskega signala je ostala enaka kot pri merjenju odziva (Slika 5.18), le da smo pri 
zaznavanju CAP spreminjali amplitudo katodnega in anodnega dela. Na ta način smo skušali ugotoviti 
ali amplituda stimulacijskega signala vpliva na aktivacijo različnega števila živčnih vlaken in pri kateri 
vrednosti amplitude se aktivacija sploh zgodi. Na sliki 5.25 je prikazan izmerjen CAP na površini 
'sedalnega' živčnega tkiva pri različnih amplitudah stimulacijskega signala: 4 mA , 3 mA , 2 mA , 
1 mA , 0.5 mA , 0.25 mA , 0.125 mA  in 0.0625 mA . 
 
Slika 5.25: CAP pri vzbujanju z bipolarnim stimulacijskim signalom različnih amplitud. 
K izmerjenemu CAP prispeva veliko število živčnih vlaken z različnimi velikostmi prerezov iz katerih 
je sestavljen delček analiziranega 'sedalnega' živčnega tkiva. Kot vidimo na sliki 5.25, je CAP odvisen 
od velikosti amplitude stimulacijskega signala in za razliko od AP posamezne celice kaže naraščajoč 
značaj. Razloge tovrstnega obnašanja odziva lahko iščemo v različnih razporeditvah toka skozi 
membrane celic in posledično aktivacijo različnega tipa živčnih vlaken. Nekatera vlakna bodo aktivirana 
že pri majhnih amplitudah, spet druga pa pri večjih. Ampak lahko zaključimo, da večja amplituda 
vzbujanja aktivira tudi večje število živčnih vlaken in zato CAP narašča. Hipoteza pravi, da imajo 
hitrejša vlakna z večjim prerezom nižji prag vzbujanja in njihov prispevek se kaže na začetku CAP, 
medtem ko je prispevek počasnejših vlaken z manjšim prerezom in višjim pragom vzbujanja prisoten 
na koncu CAP (poglavje 5.4.3). Opazimo še, da je za aktivacijo živčnih vlaken potreben tudi določen 
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prag stimulacije, da sploh dobimo odziv. V našem primeru, pri amplitudi vzbujanja ki je bila manjša od 
0.125 mA  odziva sploh nismo zaznali, kar kaže na to, da nismo presegli pragu vzbujanja posameznih 
celic in vzbuditve AP. V tabeli 5.2 smo zbrali vse tipične karakteristične vrednosti za zaznane CAP pri 
različnih amplitudah stimulacijskega signala.  




4mA 3mA 2mA 1mA 0,5mA 0,25mA 0,125mA 0,0625mA 
Latentna perioda 30µS 32µS 34µS 36µS 38µS 40µS - - 
Čas do max. 
vrednosti 
138µS 140µS 141µS 186µS 192µS 200µS - - 
Trajanje CAP 930µS 938µS 946µS 964µS 972µS 990µS - - 
Najvišja frekvenca 
stimulacije 
1075Hz 1066Hz 1057Hz 1037Hz 1028Hz 1010Hz - - 
Največja vrednost 
amplitude 
-0,075V -0,068V -0,052V -0,028V -0,015V -0,005V - - 
 
Merili smo tudi tako imenovano 'latentno periodo', ki je obdobje med začetkom stimulacije in 
pojavom odziva in je odvisna od razdalje in tipa izvora ter od tipa aktiviranih živčnih vlaken. Iz 
rezultatov je razvidno, da se pri višjih amplitudah vzbujanja prej pojavi odziv, kar nakazuje na vzbuditev 
večjega števila kratkih in hitrih vlaken. Ker smo CAP merili na površini živčnega tkiva, se je odziv 
pojavil relativno hitro, kar pri večjih razdaljah med izvorom in merjencem ni značilno. Maksimalna 
vrednost amplitude CAP se je pojavila v različnih časovnih obdobjih, odvisno od velikosti amplitude 
stimulacije. Pri večjih amplitudah se je maksimum pojavil hitreje kot pri manjših. Prav tako je bilo 
trajanje CAP pri večjih amplitudah stimulacije krajše, kar pomeni da mora biti najvišja frekvenca 
vzbujanja večja.  
Na sliki 5.25 lahko opazimo nepravilnosti pri poteku CAP in sicer v točkah, kjer tokovnemu 
stimulacijskemu signalu hitro naraste ali upade vrednost amplitude. Tovrstne nepravilnosti ali 'vzbujalne 
artefakte' ujamemo na merilnima elektrodama, kar se vidi tudi pri odzivu. Običajno te ne upoštevamo 
pri izračunu in privzamemo, da se odziv zgodi po izzvenu 'vzbujalnega artefakta'. 
5.4.6 Bioimpedančna spektroskopija 
Za boljši vpogled na elektrodno dogajanje in vrednosti bioimpedance merjenega živčnega tkiva smo 
izvedli tudi impedančno spektroskopijo na širšem frekvenčnem območju. To smo izvedli ločeno od 
vzbujanja s stimulacijskim signalom in sicer v vmesnem obdobju znotraj pavze, ki traja 1 sekundo. Ker 
je bioimpedanca snovna lastnost tkiva in je neodvisna od oblike in trajanja vzbujalnega signala, smo za 
meritev uporabili sinusni signal tokovne amplitude 400 μA  na frekvenčnem območju od 1 Hz  do 
500 kHz . Odziv smo merili sinhrono z vzbujanjem in shranjene signale kasneje rekonstruirali s pomočjo 
frekvenčno odzivnega analizatorja ter izračunali magnitudo in fazo bioimpedance. Primerjali smo 
rezultate meritev dvo-elektrodne in štiri-elektrodne postavitve s polarnim in bipolarnim signalom v 
proceduri ter skušali ovrednotiti doprinos polarizacije na celotno meritev. Sliki 5.26 in 5.27 prikazujeta 
potek magnitude in faze v Bodejevem diagramu. 





Slika 5.26: Magnituda merjene bioimpedance 'sedalnega' živčnega tkiva pri 2-elektrodni in 4-elektrodni 
postavitvi s polarnim in bipolarnim pulzom v proceduri. 
 
Slika 5.27: Fazni kot merjene bioimpedance 'sedalnega' živčnega tkiva pri 2-elektrodni in 4-elektrodni postavitvi 
s polarnim in bipolarnim pulzom v proceduri. 
Dvo-elektrodno merjenje smo izvedli predvsem zaradi spremljanja dogajanja na stiku 
elektroda/tkivo, saj štiri-elektrodno merjenje tega v popolnosti ne omogoča. Natančno lahko izmerimo 
le bioimpedančne lastnosti samega živčnega tkiva. Iz slik 5.26 in 5.27 (dvo-elektrodna meritev) je jasno 
vidno, da ima stik elektroda/tkivo velik vpliv na meritev. Do frekvence 1 kHz  magnituda bioimpedance 
upada, nato se potek nekoliko ustali in pri frekvenci 100 kHz  ponovno začne rahlo upadati. Podobno je 
s faznim potekom, le da faza do frekvence 1 kHz  narašča, nad 100 kHz  pa prične upadati. Razloge za 
tovrstno obnašanje impedančnih lastnosti pri dvo-elektrodnem merjenju lahko iščemo v nastanku tako 
imenovanega dvojnega sloja na stiku elektroda/tkivo. Ta kaže kapacitivni značaj pri nižjih frekvencah, 
saj magnituda bioimpedance z višanjem frekvence upada in se nato ustali pri določeni vrednosti. Ker je 
izolirano 'sedalno' živčno tkivo položeno neposredno na neobložene objemkaste platinaste elektrode, je 
razdalja med njima zelo majhna in kapacitivnosti dosežejo velike vrednosti, kar se odrazi v nekajkrat 
povišani absolutni vrednosti impedance. Poleg nastanka dvojnega sloja in doprinosa polarizacijske 
impedance k skupnemu rezultatu, ne smemo zanemarit procesa difuzije pri nizkih frekvencah. Tudi ta 
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zaradi difuznih procesov na elektrodah prispeva tako imenovano Warburgovo impedanco k skupnemu 
rezultatu.  
Za razliko od bioimpedančnih lastnosti pri dvo-elektrodnem merjenju, je potek magnitude in faze pri 
štiri-elektrodnem merjenju precej raven z manjšimi upadanji, kar nakazuje na uporovne lastnosti 
merjenega živčnega tkiva. Nad frekvenco 100 kHz  se zgodi nenaden porast magnitude in upad faze, kar 
je najverjetneje posledica razmer na instrumentacijskem ojačevalniku. Razmere merjenja se poslabšajo 
tudi zaradi parazitnih kapacitivnosti in velik delež toka se izgubi preko stresanih kapacitivnosti in ga pri 
merjenju preprosto ne zaznamo. Če pogledamo še razliko pri vzbujanju s polarnim in bipolarnim 
signalom znotraj procedure merjenja vidimo, da je razlika minimalna in kopičenje naboja nima vpliva 
na izmerjeno vrednost magnitude in faze bioimpedance.  
Kot smo omenili že v poglavju 5.1.5, se za predstavitev rezultatov merjenja bioimpedance uporablja 
tudi Wesselov diagram, ki prikaže imaginarni del admitance ali impedance v odvisnosti od realnega dela 
pri vseh frekvencah merjenja. 
 
Slika 5.28: Bioimpedančni spekter pri različnih postavitvah meritev prikazan v Wesselovem diagramu. 
 
Slika 5.29: Bioadmitančni spekter pri različnih postavitvah meritev prikazan v Wesselovem diagramu. 




Na sliki 5.28 je prikazan Wesselov diagram impedance, na sliki 5.29 pa admitance. Čeprav je za naš 
primer bolj ustrezen impedančni prikaz zaradi vzbujanja s tokom in merjenja napetosti, smo uporabili 
oba, ker sta pripadajoča zaporedni in vzporedni model komplementarna.  
5.4.7 Ekvivalentno vezje 
Za pridobitev informacij o električnih lastnostih merjenega objekta je potrebno izvesti meritve na čim 
širšem frekvenčnem območju. Na podlagi bioimpedančne spektroskopije, ki smo jo izvedli na 
frekvenčnem območju od 1 Hz  do 500 kHz  smo poizkušali s pomočjo rekonstrukcije izdelati približno 
ekvivalentno vezje. Omejili smo se le na podatke pridobljene z dvo-elektrodno meritvijo, saj nam ta 
nudi najboljši vpogled na dogajanje na elektrodah. Za rekonstrukcijo in posledično izdelavo 
ekvivalentnega vezja je najbolj primeren prikaz spektra v tako imenovanem Wesselovem ali Cole-Cole 
diagramu. V njem prikazujemo kompleksno ravnino – imaginarni v odvisnosti od realnega dela 
impedance pri vsaki merjeni frekvenci. Prednost Wesselovega diagrama je v tem, da lahko s pomočjo 
razpoznavanja oblik poteka in primerjave z že znanimi poteki tipičnih elementov sklepamo in kasneje 
sestavimo ekvivalentno električno vezje. 
Na slikah 5.28 in 5.29 smo že prikazali impedančni ter admitančni spekter vseh meritev, ki smo jih 
izvedli. V nadaljevanju bomo obravnavali le dvo-elektrodno meritev z bipolarnim signalom in se 
posvetili le impedančnemu spektru, saj bolj nazorno prikazuje podatke potrebne za pridobitev 
ekvivalentnega vezja. Slika 5.30 prikazuje spekter v Wesselovem diagramu, kjer smo poravnali x in y 
osi ter negativno predznačili imaginarni del. 
 
Slika 5.30: Biompedančni spekter dvo-elektrodne meritve z bipolarnim signalom prikazan v Wesselovem 
diagramu. 
Če pogledamo sliko 5.30 bolj podrobno, vidimo da je krivulja sestavljena iz posameznih odsekov. To je 
tipično za meritve bioloških sistemov, saj znotraj širšega frekvenčnega območja prevladujejo določeni 
disperzijski mehanizmi značilni za ožja frekvenčna podobmočja. Običajno se ti mehanizmi znotraj 
določenih območij modelirajo ločeno in se nato sestavi celota. 




Slika 5.31: Impedančni spekter 2-elektrodne meritve z bipolarnim signalom prikazan v Wesselovem diagramu in 
pripadajoča rekonstrukcijska krivulja ter značilne vrednosti frekvenc. 
Na sliki 5.31 je z rdečo barvo prikazana prilagojena rekonstrukcijska krivulja, s katero smo preko 
izmerjenih vrednosti predvideli nadaljnji potek. Frekvenčno območje meritev smo pričeli s frekvenco 
1 Hz , Wesselov diagram pa prikazuje vrednosti do frekvence nič. Privzeli smo, da se impedančni 
spekter pri višjih frekvencah nadaljuje po rekonstrukcijski krivulji. Kot vidimo na sliki 5.31 ima potek 
tri izrazita disperzijska območja. Prvo kot polkrog pri zelo visokih frekvencah, drugo kot potlačen 
polkrog in tretje z naraščajočim potekom pri nižjih frekvencah, ki ni popolnoma linearen. Če se vrnemo 
na poglavje 5.1.5, kjer smo opisovali modele in ekvivalentna vezja, vidimo, da imajo področja 
impedančnega spektra naših meritev v Wesselovem diagramu podobne poteke kot smo jih prikazali za 
osnovno in nadgrajeno Randlesovo celico. Potek pri zelo visokih frekvencah (prvo območje) se ujema 
s karakterističnim potekom osnovne Randlesove celice, medtem ko se potek drugega in tretjega območja 
z naraščajočo diagonalno linijo ujema s potekom nadgrajene Randlesove celice. Tej je dodan element s 
konstantno fazo ali Warburgov element. Če bi frekvenčno območje meritev še povečali bi lahko še bolj 
natančno predvideli nadaljnji potek. 
Iz značilnih potekov na sliki 5.31 lahko le površno sklepamo o vsebnosti elementov ekvivalentnega 
vezja. Za bolj podrobno in natančnejšo analizo bi bilo potrebno izdelati zelo natančne rekonstrukcijske 
krivulje za vsako disperzijsko območje in kasneje na podlagi teh s pomočjo katere od iterativnih metod 
izdelati posamezne segmente ekvivalentnega vezja ter preračunati njegove vrednosti. Na koncu pa 
primerjati ekvivalentna vezja pri dvo-elektrodnem in štiri-elektrodnem merjenju. To bi bila dobra 
podlaga na nadaljnjo raziskavo in optimizacijo elektrod. Ampak opisano presega okvirje te naloge in je 
poglavje zase, zato se bomo omejili le na pridobljene podatke in površno oceno modela. 
5.5 Diskusija 
Raziskovalno področje stimulacije živčnih celic bioloških sistemov se še vedno sooča s težavami 
učinkovite ter predvsem varne stimulacije. V vsakem primeru vzbujanja z električnim signalom je 
potrebno injicirati zadovoljiv tok ionov skozi celično membrano ter na ta način doseči vzdražitev celic 
in vzbuditev akcijskega potenciala. Prav zato je poleg poznavanja sestave ter delovanja živčnih tkiv 
pomembno tudi razumevanje mehanizmov, s pomočjo katerih živčna tkiva vzbujamo. Najvitalnejši 




sklop tovrstnih sistemov so elektrode, ki služijo kot fizična premostitev za prenos signala med 
inštrumentarijem in stimuliranim tkivom. 
Namen naše raziskave je bil razviti prilagodljiv sistem na podlagi predhodno izdelanega priključnega 
dela (komore z elektrodami), ki bo hkrati omogočal selektivno stimulacijo s poljubnimi vzbujalnimi 
tokovnimi signali ter meritev odziva in impedance. Priključni del ali komora je eksperimentalni prototip, 
kateri omogoča simulacijo invazivne metode z biokompatibilnimi implatibilnimi stimulacijskimi 
elektrodami. Neobložene objemkaste elektrode narejene iz platine omogočajo invazivne poizkuse, ker 
so zasnovane tako, da se nanje položi že izolirano tkivo. Po velikosti površine spadajo med makro 
elektrode in z njimi ni možno doseči velikih gostot naboja, zato je potrebno nekoliko povečati amplitude 
vzbujalnih signalov. Ker so elektrode narejene iz platine, na njih pri stiku z biološkim tkivom potekajo 
reakcije, ki omogočajo pretvorbo med elektroni in ioni in posledično prihaja do ustvarjanja dvojnega 
sloja znotraj katerega pride do prenosa elektronov. Ob primernem vzbujanju lahko reakcije delno 
omejimo in zagotovimo njihovo reverzibilnost ter s tem preprečimo morebitno poškodbo vzbujanega 
tkiva in elektrod. 
Pred poskusom ali meritvami je bilo potrebno na podlagi zahtev razviti in prilagoditi kombiniran 
stimulacijsko-merilni sistem. Uporabili smo že razvito merilno napravo opisano v poglavju 3.4.4, kateri 
smo dodali prilagojen stimulacijsko-merilni vmesnik in napisali programsko kodo za sekvenčno 
vzbujanje in zajemanje podatkov. Na podlagi literature in že opravljenih raziskav smo se odločili za 
primerno obliko stimulacijskega signala in preverili hipotezo, da je oblika in predvidena amplituda 
signala kljub ustvarjenemu dvojnemu sloju in prisotnosti elektrokemijskih reakcij učinkovita in varna 
za vzbuditev živčnega tkiva. Izolirano 'sedalno' živčno tkivo miši na katerem smo izvajali poizkuse je 
bilo uporabljeno v sklopu pridružitve del. To pomeni, da je bila žival prvotno in namensko žrtvovana za 
potrebe drugega poizkusa in mi smo kasneje uporabili le posamezne dele ustrezno shranjenega živčnega 
tkiva. Zaradi tega smo bili časovno omejeni pri izvedbi poizkusa, saj se živčno tkivo tekom meritev 
počasi izsušuje in spreminja fiziološke lastnosti. Tako smo uspeli primerjati le rezultate štiri-elektrodne 
meritve z dvo-elektrodnimi, ter bipolarno obliko signala s polarno. Zaznavo sestavljenega akcijskega 
potenciala smo izvedli le zaradi kontrole, ali se živčno tkivo odziva na ustrezen način in ali CAP sploh 
vzbudimo. Če bi imeli živčno tkivo ali celo več tkiv dalj časa na razpolago, bi lahko izvedli še poizkus, 
kjer bi preverjali kako se vzbujano tkivo odziva na različne vrednosti amplitud in trajanj signala. Na ta 
način bi eventualno lahko določili katere so mejne vrednosti amplitud in trajanj signala za varno in 
učinkovito vzbujanje, da ne pride do prekomernega kopičenja naboja. Hkrati bi lahko približno določili 
mejo, kjer reakcije preidejo iz reverzibilnega v ireverzibilno območje in uničijo tkivo ter poškodujejo 
elektrode. 
Analiza in rekonstrukcija meritev je pokazala, da je uporabljen mehanizem vzbujanja in oblika 
vzbujalnega signala učinkovit in varen ter da reakcije, ki potekajo na stiku elektrode-tkivo nimajo 
škodljivega učinka na tkivo in elektrode. Če se omejimo le na meritev bioimpedančnega spektra tkiva, 
lahko zaključimo, da je neprimerno boljša metoda štiri-elektrodnega merjenja, saj v meritev ne vključuje 
dodatne impedance elektrod, ki nastane zaradi polarizacije ali difuzije. Če pa na metodo stimulacije 
gledamo širše in hočemo dobiti informacije o dogajanju na elektroda, kar je bil tudi naš namen, je boljše 
uporabiti dvo-elektrodno meritev. Iz rezultatov meritev odziva in impedančnega spektra lahko 
zaključimo, da na uporabljenih platinastih elektrodah potekajo elektrokemijske reakcije in se ustvari 
dvojni sloj. Nismo pa v popolnosti določili meje med reakcijami kapacitivnega in redukcijsko-
oksidacijskega značaja. Rekonstruirani prikazi dobljenih meritev pa so dobra podlaga za nadaljnjo 
študijo dogajanja na elektrodah na električno vzbujanih živčnih tkivih in optimizacijo le teh ter 
prilagojenih stimulacijskih mehanizmov.  
5.6 Zaključek 
Zaključimo lahko, da smo razvito metodologijo in prilagojen inštrumentarij uspešno implementirali na 
področje stimulacije živčnih tkiv. Pokazali smo, da lahko z razvito prenosno napravo sekvenčno 
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vzbujamo in merimo odzive ter z rekonstrukcijo sestavimo impedančni spekter živčnega tkiva. Preverili 
in potrdili smo hipotezo, da je oblika in predvidena amplituda signala kljub ustvarjenemu dvojnemu 
sloju in elektrokemijskim reakcijam učinkovita in varna za vzbuditev uporabljenega 'sedalnega' 
živčnega tkiva. 
Prav tako lahko zaključimo, da je s pomočjo dvo-elektrodne meritve možno dobiti dober vpogled na 
dogajanje na elektrodah, ni pa možno natančno meriti bioimpedance samega živčnega tkiva. Zato je bolj 
primerna štiri-elektrodna meritev. Na podlagi meritev in pridobljenih podatkov smo prikazali način, 
kako lahko iz impedančnega spektra na širšem frekvenčnem območju sklepamo o vsebnost elementov 
ekvivalentnega vezja. Potrebno je poudariti, da bi bilo potrebno za natančno rekonstrukcijo frekvenčno 
območje meritev še razširiti in s pomočjo usklajevanja rekonstrukcijskih krivulj z eno od iterativnih 
metod določiti elemente ekvivalentnega vezja in preračunati njihove vrednosti. Ampak ti postopki že 























































6.1 Splošen sklep 
Raziskave, razvoj in poskusi v tem delu so pokazali, da je načrtovanje impedančnih merilnih sistemov, 
metodologija in analiza meritev zelo odvisna od zahtev biomedicinske aplikacije in frekvenčnega 
območja meritev. Uporaba stacionarnih impedančnih analizatorjev z velikimi dimenzijami in visoko 
ceno ni vedno sprejemljiva in dostopna, zato so za univerzalno uporabo bolj sprejemljivi prenosni in 
prilagodljivi merilni sistemi. Pri razvoju prenosnih sistemov je smiselna ločitev merilnega dela od 
procesirnega, saj se na ta način napravi omogoči manjšo porabo energije, hitrejšo izvedbo meritev, lažje 
shranjevanje ter bolj podrobno kasnejšo obdelavo izmerjenih signalov. Enostavna izvedba tovrstnega 
merilnega sistema je bila razvita v okviru te naloge, vendar ni zadovoljevala vseh standardov in jo je 
bilo potrebno nadgraditi, predvsem z nadgradnjo vzbujanja. Vzbujalni vir je ključna komponenta 
vsakega bioimpedančnega merilnika. Na izhodu tega je potrebno dobiti relativno velik, a hkrati za 
vzbujanje varen konstanten električni tok z velikim razmerjem signal-šum čez celotno frekvenčno 
območje. Znotraj raziskav in razvoja se je izkazalo, da so za implementacijo v tovrstne sisteme ustrezni 
napetostno krmiljeni tokovni viri temelječi na Howlandovem vezju. Razvit tokovni vir je bil kasneje 
uporabljen pri načrtovanju bioimpedančnega vmesnika za merilnik zasnovan na merilni platformi 
RedPitaya. Omenjen merilni sistem je majhen in prenosen z možnostjo baterijskega napajanja. Ima ločen 
merilni del od procesirnega in je popolnoma prilagodljiv izvedbi različnih aplikacij, saj omogoča 
spreminjanje frekvenčnega in dinamičnega območja meritev, vzbujanje s poljubnimi oblikami signalov, 
več-elektrodno merjenje, različne ločljivosti itd. Kot primerna metoda za rekonstrukcijo izmerjenih 
signalov znotraj procesirnega dela se je izkazala fazno občutljiva detekcija in pripadajoči frekvenčno 
odzivi analizator, ki učinkovito ločuje signale majhnih amplitud od šuma. Za verodostojno 
rekonstrukcijo amplitude in faze potrebujejo referenčni signal. Posebna pozornost je bila usmerjena v 
analizo in pomembnost frekvenčne sinhronizacije in povprečenja. Izkaže se, da v primeru idealnega 
sinusnega vzbujalnega signala in faznega kota nič med merjenima signaloma toka in napetosti (idealen 
uporovni značaj merjenca) nesinhronizacija na izračun impedance ne vpliva. Z naraščanjem faznega 
kota in odstopanja frekvence pa napaka linearno narašča. 
Poleg merilnega in procesirnega dela bioimpedančnega merilnega sistema ima pomembno vlogo tudi 
priključni del, ki služi kot vmesnik med inštrumentarijem in merjenim objektom. Štiri-elektrodna 
merilna tehnika, kjer so vzbujalne elektrode ločene od odzivnih je bolj primerna za meritev 
bioimpedance kot dvo-elektrodna, kjer merimo tudi impedanco polarizacije na elektrodah. Analiza 
občutljivosti je pokazala, do področja blizu in okrog vzbujalnih elektrod bolj vplivajo na celotno meritev 
kot pa področja daleč stran. V določenih primerih so zanimive električne lastnosti merjenega objekta na 
omejenem področju merjenja med elektrodami in doprinos tega k rezultatu celotne meritve. Še več, v 
nekaterih primerih se zahteva zaznava sprememb električnih lastnosti na lokalnem območju merjenja. 
Običajno zadostuje že premik elektrod na želeno območje, ampak takrat se meri le trenutna vrednost 
impedance, vrednost pred pojavom spremembe pa ni znana. Kot primerna in enostavna rešitev teh 
problemov se je izkazala nadgradnja štiri-elektrodne meritve z dodatno neaktivno prevodno elektrodo. 





prerazporejanja toka. V okviru naloge je bila izvedena analiza s pomočjo numeričnih simulacij, ki je 
pokazala da je možno z uvedbo elektrode zaznavati lokalne spremembe. Metoda deluje, vendar je zelo 
odvisna od geometrije in razlike prevodnosti med lokalnim področjem in okolico. 
Razviti prenosni sistemi in metode za merjenje bioimpedance v tem delu so potencialno zanimivi na 
mnogih aplikativnih področjih, predvsem zaradi svoje prilagodljivosti in enostavnosti. Izdelan merilni 
sistem temelječ na merilni platformi RedPitaya je bil uporabljen v poskusu in študiji karakterizacije 
elektrokemijskih lastnosti sistema za selektivno stimulacijo perifernih živčnih tkiv. Obstoječi sistemi za 
tovrstne karakterizacije so običajno ločene enote, ki jih je potrebno prilagajati med seboj in posamezne 
meritve izvajati ločeno. To je še posebej očitno ob ločenem stimuliranju in merjenju odziva, saj vmes 
lahko pride že do spremembe razmer in jih kasneje ne moremo več zabeležiti. Razvit prilagodljiv sistem 
omogoča hkratno poljubno stimulacijo in merjenje napetostnega odziva ter izračun bioimpedance. Bolj 
pomemben je vzbujalni del, saj mehanizem in oblika ter moč vzbujalnega signala vplivata na 
učinkovitost, selektivnost in varnost stimulacije. Znotraj uporabljene komore so platinaste elektrode, na 
katerih pri stiku z biološkim tkivom zaradi prenosa med elektroni in ioni posledično prihaja do 
ustvarjanja dvojnega sloja ter ostalih elektrokemijskih procesov. Izkaže se, da je za spremljanje 
dogajanja na elektrodah bolj primerna dvo-elektrodna meritev. Ob primernem vzbujanju se lahko 
reakcije delno omeji in zagotovi njihovo reverzibilnost ter s tem prepreči morebitno poškodbo 
vzbujanega tkiva in elektrod. Poleg meritev odziva je sistem omogočal zaznavo sestavljenega akcijskega 
potenciala ter meritev bioimpedance na širšem frekvenčnem območju. S pomočjo rekonstrukcije je 
možno določiti ekvivalentno vezje. Dobljeni rezultati meritev so dobra osnova za nadaljnjo študijo in 
optimizacijo stimulacijskih mehanizmov. 
6.2 Prispevki raziskovalnemu področju 
Razviti prenosni sistemi in metode za merjenje bioimpedance so zaradi svoje prilagodljivosti primerni 
za uporabo v številnih aplikacijah. Na podlagi zahtev jih lahko spreminjamo, vendar se moramo zavedati 
vseh omejitev, katere sem analiziral v tem delu. Moji prispevki k opisanemu raziskovalnemu področju 
so: 
• smernice za razvoj prenosnih bioimpedančnih sistemov temelječih na ločitvi merilnega od 
procesirnega dela 
• analiza in vrednotenje pomembnih parametrov pri načrtovanju tokovnih virov s pozitivnim 
napajanjem in implementacija le teh v bioimpedančne sisteme 
• natančno ovrednotenje vpliva frekvenčne sinhronizacije in povprečenja znotraj frekvenčno 
odzivnega analizatorja na rekonstrukcijo signalov za določitev bioimpedance 
• implementacija frekvenčno odzivnega analizatorja v procesirni del bioimpedančnega sistema 
• razvoj in izdelava prilagodljivega bioimpedančnega sistema zasnovanega na odprtokodni 
merilni platformi s potrebnim merilnim vmesnikom 
• nova metodologija merjenja s plavajočo prevodno elektrodo ter implementacija na področje 
bioimpedančnih meritev 
• analiza in razlaga vloge plavajoče prevodne elektrode s pomočjo numeričnih simulacij in ocena 
vpliva na meritev 
• razvoj in izdelava merilnega vmesnika za selektivno stimulacijo in meritev odziva ter 
bioimpedance 




• primerjava in analiza razlik pri merjenju odziva in bioimpedance 'sedalnega' živčnega tkiva z 
dvo-elektrodno in štiri-elektrodno postavitvijo 
 
Med naštetim želim posebej poudariti izvirne prispevke tega dela: 
1 Določitev smernic za razvoj prenosnih bioimpedančnih sistemov temelječih na ločitvi 
merilnega od procesirnega dela 
Pri razvoju enostavnega in cenenega prenosnega bioimpedančnega sistema sem analiziral 
pomen posameznih sklopov in ocenil natančnost ter pomanjkljivosti sistema, kot so izostanek 
konstantnega vzbujalnega vira in ločljivost A/D in D/A pretvorbe (razdelek 3.4.1). V razdelku 
3.4.2 pa sem na podlagi analize in vrednotenja pomembnih parametrov pripravil in razvil 
napetostno krmiljen tokovni vir, ki sem ga kasneje uporabil tudi pri razvoju in izdelava 
prilagodljivega bioimpedančnega sistema zasnovanega na odprtokodni merilni platformi s 
potrebnim merilnim vmesnikom (razdelek 3.4.4). Tu sem analiziral posamezne sklope in na 
koncu ocenil natančnost sistema. 
2 Ovrednotenje vpliva frekvenčne sinhronizacije in povprečenja znotraj frekvenčno 
odzivnega analizatorja za rekonstrukcijo signalov in določitev bioimpedance 
Znotraj razdelka 3.4.3 sem predstavil vlogo frekvenčno odvisnega analizatorja pri rekonstrukciji 
merjenih signalov. Osredotočil sem se analizo vpliva različnih parametrov pri rekonstrukciji in 
izračunu bioimpedance. Pričel sem z nesinhronizacijo referenčnega in merjenih signalov 
(razdelek 3.4.3.2), nadaljeval pa z analizo in oceno posledic pri odstopanjih frekvence 
referenčnega signala in povezavo s faznim kotom med merjenima signaloma, številom zajetih 
period in različnih vrednostih parametra signal-šum. Na koncu sem vse teoretične predpostavke 
preveril še s pomočjo eksperimentalne analize (razdelek 3.4.3.3). 
3 Določitev smernic za uvedbo nove metodologije merjenja s plavajočo prevodno elektrodo 
 
V razdelku 4.4.1.1 sem predstavil osnovni princip nadgradnje obstoječih impedančnih merilnih 
metod s plavajočo prevodno elektrodo. S pomočjo numeričnih simulacij sem prikazal delovanje 
metode in potrdil predpostavko, da je s pomočjo dodane prevodne elektrode možno sklepati na 
globino in električne lastnosti lokalnih sprememb. Nadaljeval sem s simulacijo prikaza uporabe 
plavajoče elektrode kot skenirne za zaznavanje lokalni sprememb (razdelek 4.4.1.2). Na koncu 
sem v razdelku 4.4.1.3 s pomočjo 3D modela prikazal še možno uporabo na raziskovalnem 
področju.  
 
4 Razvoj merilnega vmesnika za selektivno vzbujanje in meritev odziva ter bioimpedance 
izoliranega 'sedalnega' živčnega tkiva 
 
Preučil sem vse bistvene mehanizme in zahteve na področju vzbujanja bioloških tkiv (razdelki 
5.1.1, 5.1.2, 5.1.3, 5.1.4). Na podlagi raziskav sem pripravil stimulacijsko-merilni sistem 
(razdelek 5.4.1) in proceduro selektivne stimulacije živčnega tkiva (razdelek 5.4.3). Na koncu 
sem izvedel še meritve odziva na tokovni signal in bioimpedance na sinusni signal pri 2-
elektrodnem in 4-elektrodnem merjenju, ter sestavil bioimpedančni spekter na širšem 
frekvenčnem območju, kateri je podlaga za nadaljnje raziskave in optimizacijo mehanizmov 
vzbujanja. Za potrditev pravilnega odziva živčnega tkiva na vzbujalni signal sem zaznal še 
sestavljen akcijski potencial in s primerjavo ugotovil s kakšno minimalno amplitudo signala je 
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